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Ce travail est développé dans le cadre du projet Basic Lab inscrit dans le programme du 
CPER 2007-2013 (Contrat Plan Etat Région) qui a pour but général la conception d’un 
assistant automatique de laboratoire sur puce. Ce projet consiste en particulier à réaliser un 
système d’analyse chimique et biologique complexe comportant des chambres 
d’expérimentation reliées par des systèmes microfluidiques à des micro-chambres d’analyse 
comportant différents capteurs. 
Les laboratoires sur puce ou lab-on-chip ont émergé dans les années 1990. Ils font partie de la 
famille des biopuces, ce sont des microsystèmes conçus pour l’analyse biologique : des petites 
surfaces de quelques centimètres carrés sur lesquelles sont intégrées les différentes étapes 
d’analyse allant de la préparation des échantillons jusqu’aux résultats, en remplaçant ainsi les 
grands appareils d’analyse biologique. Des tels systèmes intègrent à la fois des technologies 
microélectroniques, biologiques, chimiques, et des systèmes microfluidiques assurant le 
transport et la préparation des échantillons, comportant des compartiments pour le stockage et 
la réaction biochimique, ainsi qu’un système de détection pour la caractérisation. 
Les travaux présentés dans ce document s’inscrivent dans la suite logique des recherches 
développées par le département Microélectronique et Microcapteurs du laboratoire IETR pour 
la réalisation d’une part des transistors à effet de champ à grille suspendue SGFETs et d’autre 
part leur fonctionnalisation en tant que capteurs chimiques et biologiques pour la mesure du 
pH, des protéines et l’hybridation d’ADN. Pour une utilisation de ces capteurs dans les 
milieux aqueux et une portabilité du système, il est intéressant d’intégrer ces capteurs sur un 
système microfluidique comportant des microcanaux en polymère PDMS.  
Cette intégration présentera beaucoup d’intérêt et des avantages. Dans un premier temps, le 
système microfluidique va permettre de transporter des quantités précises de liquides à 
analyser au niveau du capteur, mais servira également à assurer une meilleure isolation entre 
le capteur et le milieu extérieur, un meilleur contrôle et une meilleure stabilité de la solution à 
tester (élimination d’évaporation par exemple). De plus, il permettra l’utilisation de chambres 
de mesure de très faible contenance (volumes de tests très réduits). 
L’objectif de ce travail de thèse est tout d’abord de déterminer la compatibilité entre les 
technologies de microfabrication et de microfluidique intégrée développées par l’équipe 





microstructures en SU-8) et les capteurs de charges SGFETs de grande sensibilité développés 
à l’IETR. La caractérisation des systèmes est réalisée de manière à optimiser les paramètres 
technologiques ainsi que les protocoles de tests visant à améliorer les performances des 
capteurs de pH. 
Ce manuscrit est divisé en cinq chapitres. 
Le premier chapitre est consacré à l’état de l’art sur les biocapteurs et leur intégration sur des 
systèmes microfluidiques. Il comporte deux grandes parties. Le premier point présente les 
différents types de capteurs chimiques et biologiques et leurs différents modes de détection et 
en particulier les différentes méthodes de mesure du pH. Le deuxième point est consacré à 
l’association des capteurs biologiques avec des systèmes microfluidiques et met surtout 
l’accent sur l’intégration des transistors sur un système microfluidique.  
Le deuxième chapitre présente la conception du système complet : le capteur et le système 
microfluidique. Il est scindé en trois sections. La première section décrit le procédé standard 
de fabrication des transistors à effet de champ à grille suspendue SGFET avec ses différentes 
étapes de dépôts et de gravures des couches. Une deuxième section est réservée au procédé de 
réalisation des microcanaux en PDMS et à la procédure du collage de ces canaux sur les 
SGFETs en fin du procédé. Enfin, la dernière section est consacrée à la mise au point et à 
l’amélioration concernant la technologie de fabrication de ces transistors, à savoir le choix de 
la couche finale de protection et de passivation permettant l’utilisation des SGFET dans les 
milieux aqueux.  
Le troisième chapitre regroupe la méthode et les résultats de caractérisation des transistors 
SGFETs seuls, c’est à dire sans les microcanaux en PDMS. Dans un premier temps, nous 
définissons le principe de fonctionnement de ces transistors ainsi que tous les paramètres 
électriques qui les caractérisent. Ensuite, nous décrirons la procédure de caractérisation dans 
les milieux liquides, la préparation des solutions à différentes valeurs du pH et la validation 
des SGFETs comme capteurs du pH. La dernière partie est consacrée à l’étude de la 
sensibilité du pH des SGFETs et la stabilité des mesures.   
Le quatrième chapitre est quant à lui divisé en trois grandes parties et il est consacré à la 
caractérisation électrique des SGFETs intégrés avec le système microfluidique. La première 
partie aborde les différents protocoles établis pour l’étape du rinçage des SGFETs nécessaire 
après chaque mesure. La stabilité de la mesure suivant le protocole du rinçage est ensuite 





microfluidique.  Enfin, la dernière partie est consacrée au suivi de la réponse en courant du 
transistor en temps réel (en fonction du temps). Nous verrons la possibilité de détecter 
l’arrivée du liquide au transistor (transition air/eau) ainsi que l’effet du changement du débit 
d’écoulement dans les canaux microfluidiques pour la même valeur de pH. 
Le cinquième chapitre est consacré à l’étude du comportement en fréquence des SGFETs avec 
et sans les microcanaux en PDMS. Il est scindé en deux sections. La première section est 
dédiée à la caractérisation électrique en statique comprenant le choix du point de polarisation, 
le montage du circuit de polarisation, et le modèle à petits signaux du montage. Dans la 
deuxième section, les résultats expérimentaux du gain en décibel en fonction de la fréquence 
sont présentés et comparés à ceux calculés à partir des paramètres électriques extraits des 
caractéristiques d’entrée et de sortie du transistor.  
Une conclusion générale permet de dégager les principaux résultats de ces différentes études 










CHAPITRE I : 
Etat de l’art 
 
 
Dans ce premier chapitre, nous allons présenter des généralités sur les capteurs chimiques et 
biologiques en s’attardant particulièrement sur les capteurs proches des structures que nous 
utiliserons pour la détection. Par ailleurs, nous montrerons l’intérêt d’intégrer ces capteurs 
dans des systèmes microfluidiques. Des exemples de réalisation, tirés de la bibliographie, 
seront présentés. 
 




I. Les capteurs chimiques et biologiques 
I.1 Les capteurs chimiques 
En général les capteurs chimiques sont utilisés pour détecter les espèces chimiques telles que 
les concentrations ioniques, le pH [1], l’oxygène, ou des espèces biologiques telles que les 
enzymes par exemple. 
Les applications de ces capteurs sont très diverses et s’adressent à des secteurs très variés, 




Figure 1. Grands domaines d’application des capteurs chimiques, d’après [2]. 
 
Pour répondre à ces demandes ; de nombreuses technologies ont alors été développées [2]. 
Les grandes familles sont rappelées dans la figure 2 ci-dessous. Ces capteurs fonctionnent sur 
des principes physiques ou chimiques très variés, et utilisent des matériaux spécifiques. 
 






Figure 2. Grandes familles de microcapteurs chimiques, d’après [2]. 
 
Nous nous intéressons particulièrement durant cette thèse à ceux utilisés pour la mesure du 
pH et utilisant un principe de détection électrique. Avant d’aborder spécifiquement la mesure 
du pH et les capteurs de pH, nous allons décrire les modes de détection basés sur 
l’électrochimie.  
 
I.1.1 Détection électrique ou électrochimique 
Le principe de base repose sur la réponse électrique du capteur à un environnement chimique. 
Ses propriétés électriques sont influencées par la présence des espèces chargées en phase 
liquide ou gazeuse [3,4].  Il y a trois modes de transduction : 
 
Conductimétrie : elle consiste à mesurer la conductance de la solution en utilisant un courant 
alternatif. Autrement dit, cette méthode utilise la variation de l’impédance électrique entre les 
deux électrodes immergées dans cette solution. Cependant, cette méthode n’est pas sélective 
par son principe de fonctionnement, elle est donc principalement utilisée pour le suivi de la 
concentration d’une espèce dans une solution donnée [1].   
 




Ampérométrie : cette méthode consiste à mesurer le courant passant entre deux électrodes 
(mesure et contre électrode) plongées dans une solution, en fonction de la tension appliquée 
entre ces deux électrodes [1].  
L’électrode à Oxygène ou électrode de Clark [5], (détection d’O2, ou détection de glucose) est 
le capteur le plus connu et le plus ancien des capteurs utilisant ce principe. Ce genre de 
capteurs a été utilisé pour la détection de glucose [5,6] notamment, de lactate [7], dans 
l’hybridation d’ADN [8], la détection des gaz [9], etc.    
 
Potentiométrie : c’est la méthode la plus importante en pratique, car elle est à la base du 
fonctionnement de la majorité des électrodes à membranes sélectives (sélection d’une espèce 
ionique présente dans une solution parmi d’autres) [1,10]. Son principe repose sur la mesure 
de la différence de potentiel qui se développe entre deux électrodes (une électrode indicatrice 
couplée à une électrode de référence) en présence ou à cause de l’activité de l’espèce présente 
dans la solution (figure 3).  
 
Figure 3. Principe de la potentiométrie à électrode sélective d’ions. 
 
Les méthodes potentiométriques et ampérométriques rentrent dans la discipline appelée 
« l’électrochimie » [1]. L’électrochimie est basée sur l’équation de Nernst qui relie la 
différence de potentiel entre une électrode de référence, et une électrode immergée dans une 
solution qui contient un couple redox, aux activités réactives des espèces contenues dans cette 
solution, de manière logarithmique. 




Cette équation peut s’écrire sous la forme : 












+=                                                     (1) 
Où  
    E est le potentiel d’équilibre de l’électrode. 
    E0 est le potentiel standard du couple redox mis en jeu. 
    R est la constante des gaz parfaits, égale à 8,314570 J/mol·K. 
    T la température en kelvin. 
    n est le nombre d'électrons transférés dans la demi-réaction. 
    F est la constante de Faraday, égale à 96 485 C/mol = 1 F. 
    a l'activité chimique de l'oxydant et du réducteur. 
 
Or, à température ambiante (25°C) : 








                                                             (2) 
 
En assimilant les activités chimiques aux concentrations et en remplaçant l’équation (2) dans 
(1) : 





EE log059,00 +=                                                            (3) 
 
Avec [ox] la concentration de l'oxydant, et [red] la concentration du réducteur. 
 
Deux méthodes potentiométriques sont utilisées. La première utilise le principe de mesure de 
potentiel d’électrode ; elle se sert de deux électrodes, l’une fixe sert de référence (électrode au 
Calomel ou électrode en argent pour les plus utilisées) [1], et l’autre sur laquelle est fixé le 
ligand (le biorécepteur). Une variation de ce potentiel est possible lors des réactions entre le 
ligand et l’analyte. 
Donc, une membrane perméable à un ion ou au ligand peut être insérée entre l’électrode et la 
solution afin de rendre le capteur sélectif à un type d’ion  et former une ISE (Ion Selective 
Electrode) [11], pour la détection des ions H3O+ (donc du pH) par exemple [12, 13, 14].  
La deuxième méthode utilisant le principe potentiométrique consiste à employer les 
transistors à effet de champ (FET : Field Effect transistor), dont l’électrode du haut, appelée 
Grille, est sensible aux charges sur sa surface. En remplaçant cette électrode par une électrode 




sensible aux ions (ISE), on obtient un ISFET (Ion Sensitive FET). Si une couche catalytique 
est intégrée sur cette électrode, il est possible d’utiliser ce principe dans les capteurs 
biologiques comme les ENFETs [15-18] (EN pour enzymes), etc.  
On s’intéressera de près à ces capteurs à base des transistors à effet de champ notamment dans 
la détection et la mesure du pH dans la suite de ce chapitre. Les avantages majeurs des FETs 
sont leur temps de réponse court (entre 5 à 10 minutes) contre 30 minutes environ pour les 
électrodes ISEs, ainsi que leur temps d’analyse [19]. De plus, leur fabrication en masse 
permet une production à faible coût. Par ailleurs, les ISFETs sont robustes, miniaturisables, et 
avec une faible impédance de sortie [20]. Ces capteurs sont commercialisés comme des 
capteurs de pH mais peuvent trouver beaucoup d’autres applications chimiques ou 
biologiques, de nombreux exemples étant cités dans la littérature [21-23].  
 
I.1.2 Mesure du pH  
I.1.2.1 Définition du pH  
Le pH est lié à la concentration d’ions H3O+ dans la solution. En 1909, le biochimiste danois 
Soren Sorensen [24]  a développé l’échelle du pH qui varie de 0 à 14 (figure 4), et introduit la 
définition du pH comme l’opposé du logarithme décimal de concentration des ions [H3O+] 
dans la solution : 
                                                        ])log([ 3 +−= OHpH                                                        (4) 
 
 
Figure 4. L’échelle de variation du pH, d’après [24]. 
 
Le comportement des ions ne dépend pas, en réalité, de leur concentration mais plutôt de leur 
activité, sauf dans le cas des solutions très diluées où il est possible de négliger la différence 
entre la concentration et l’activité. Donc pour les solutions très concentrées, la relation 
suivante rentre en rigueur : )log( +−= HapH  où aH+ est l’activité des ions H3O+. 




La mesure et le contrôle du pH, lié à la quantité d’ions d’hydrogène dans la solution, sont très 
importants en chimie (mesure de l’acidité), en biochimie ou pour les sciences 
environnementales. Par exemple, la mesure de l'acidité du sol joue un rôle fondamental dans 
la rentabilité des cultures. Les applications sont également très importantes dans le domaine 
médical pour la mesure du pH sanguin, du pH de l’urine ou de la salive, et encore la détection 
d’infection dans la cornée par la mesure de son pH. Dans le secteur agro-alimentaire, la 
mesure du pH permet de contrôler les processus de fabrication (fermentation, hydrolyse,..). Il 
existe également des applications simples de mesure du pH dans les eaux des piscines, des 
réservoirs, ou pour les réseaux d’eau potable.  
 
I.1.2.2 Mesure du pH 
Plusieurs méthodes existent pour mesurer le pH : les indicateurs colorés (rouge phénol), les 
bandes de pH (papier pH), les méthodes à électrodes métalliques (électrode d’hydrogène [25, 
26], électrode à la quinhydrone [27] et électrode d’antimoine [28, 29]) qui utilisent le principe 
potentiométrique. La majorité des pH-mètres commercialisés aujourd’hui utilisent la 
différence du potentiel entre deux électrodes dans une solution, comme l’électrode de verre 
[1].  
D’autres méthodes récentes sont développées pour la mesure du pH. Les capteurs à base de 
fibres optiques [30-31] utilisent des molécules dont les propriétés spectrales dépendent du pH. 
Les capteurs de pH sensibles à la masse [32] sont basés sur un hydrogel changeant de masse 
avec le pH, et sont couplés à un capteur piézoélectrique dont la fréquence de résonance varie 
avec la masse. Il existe également des capteurs de pH à base d’électrodes d’oxydes 
métalliques [33-36], des capteurs de pH à base de polymères sensibles au pH comme le 
polypyrrole ou la polyaniline [38-40], des capteurs de pH à base de microcantilevers [41-42], 
et finalement  des transistors de type ISFETs intégrant une membrane sensible au pH [20, 43-
46] 
 
I.1.2.3 Méthode avec électrode de verre  
L’électrode de verre est couramment utilisée pour la mesure du pH. Elle est constituée d’une 
membrane très fine de verre sensible aux ions H3O+, et d’une électrode de référence interne. 
Elle est souvent combinée avec une électrode de référence (l’électrode au Calomel). 
 





Figure 5. Schéma de principe de l’électrode de verre.  
 
Son fonctionnement est basé sur le rapport qui existe entre la concentration en ions H3O+ 
(définition du pH) et la différence de potentiel électrochimique qui s'établit dans le pH-mètre 
une fois plongé dans la solution étudiée. 
La fragilité de ces électrodes ne permet pas de les utiliser dans les milieux alimentaires par 
exemple ni dans des fluides ayant des écoulements importants. De plus, elles ne peuvent être 
utilisées pour des applications nécessitant des hautes pressions ou des températures élevées. 
Elles ne sont pas miniaturisables, et elles nécessitent donc de grandes quantités de liquides. 
La possibilité de concevoir un pH_mètre sur une seule puce a fait l’objet de travaux de 
recherche ayant pour but de réduire les dimensions du couple d’électrodes du pH mètre et de  
les intégrer directement sur du silicium. Ceci a abouti à la réalisation des transistors dits 
ISFET (Ion Sensitive Field Effect Transistor). 
 
I.1.3 Les ISFETs    
Le premier ISFET a vu le jour en 1970 grâce à P. Bergveld [43] qui a utilisé l’oxyde de 
silicium comme couche sensible pour la détection du pH, ou plus précisément la mesure de 
l’activité d’ions d’hydrogène dans la solution. Cependant la réponse du capteur au pH n’était 
ni Nernstienne ni linéaire (sensibilité entre 30 et 35 mV/pH).  L’utilisation du nitrure de 
silicium (Si3N4), élaboré par différentes techniques CVD (Chemical Vapor Deposition), 
comme par LPCVD (Low Pressure CVD) [47] ou PECVD (Plasma Enhanced CVD) [48], à la 
place de l’oxyde de silicium, a montré une sensibilité au pH de l’ordre de 56 mV/pH [49].  




La structure des capteurs ISFETs est directement issue de la structure du transistor MOSFET, 
composant classique dans les circuits intégrés. Le transistor MOSFET est constitué d’un 
substrat silicium de dopage p (dans le cas d’un MOSFET à canal n) où sont implantées deux 
zones de dopage n formant le drain et la source et auxquelles sont reliées des électrodes 
métalliques. La zone centrale située entre drain et source est le canal. Une fine couche isolante 
(SiO2) surmonte le canal et une métallisation supérieure constitue l’électrode de grille, qui est 
l’électrode de contrôle de la conductivité du canal. Le principe de fonctionnement du 
MOSFET repose sur l’effet de champ appliqué entre la grille, l’isolant et le substrat. Lorsque 
la différence de potentiel entre la grille et le substrat est nulle, il ne se passe rien. Au fur et à 
mesure de l'augmentation de cette différence de potentiel, les charges libres, ici les trous, dans 
le semi-conducteur sont repoussées de la jonction semi-conducteur/oxyde, et lorsque la 
différence de potentiel est suffisamment grande (appelée tension de seuil) il apparaît une zone 
d'inversion. Cette zone d'inversion est donc une zone où le type de porteurs de charges est 
opposé à celui du reste du substrat, dans notre cas il s’agit des électrons créant ainsi un canal  
de conduction entre la source et le drain. 
Les transistors ISFETs (Ion Sensitive Field Effect Transistor) sont des transistors MOS dont 
l’électrode de grille est remplacée par une membrane sélective d’ions, une électrode de 
référence et une solution analytique. La membrane sélective peut être SiO2, Al2O3 [50, 51], 
Si3N4 [52-54] ou Ta2O5 [55, 56] dans le cas de détection des variations de pH. 
 
                                  Figure 6. Schéma de principe d’un ISFET, d’après [57]. 




La surface de cette membrane constituant en partie l’isolant de la grille interagit avec les ions 
H3O+ présents dans le liquide ; en conséquence, une variation du pH affecte la tension de seuil 
de l’ISFET en modifiant le potentiel électrolyte-isolant [57].  
La tension de seuil va donc être fonction des caractéristiques chimiques, et elle peut être  
écrite sous la forme : 






QQWWV                                     (5)                                                                  
Où WSi −Wref : la différence des travaux de sortie entre le silicium WSi et l’électrode de 
référence Wref.  
     φ0 : est le potentiel chimique 
     QOX : est la charge dans l’oxyde de silicium 
     QSS : est la charge dans l’isolant de grille 
     COX : est la capacité de l’oxyde de silicium 
     φf : est la différence entre le niveau de Fermi et le niveau intrinsèque 
     VT0 : est la tension de seuil de l’ISFET.  
Ainsi, VT0 ne dépend que des caractéristiques du composant ISFET et φ0 représente la 
différence de potentiel entre la membrane sensible et l’électrolyte.  
Le principe de fonctionnement de l’ISFET est donc basé sur le piégeage des ions au niveau de 
la couche sensible. Les charges piégées vont induire une variation du potentiel chimique φ0  et 
donc de la tension de seuil du transistor. 
Les modèles qui permettent de calculer le potentiel chimique φ0 font une analyse complète de 
l’interface électrolyte/semi-conducteur. Le modèle le plus utilisé aujourd’hui est celui de 
Gouy-Chapman-Stern [58] pour présenter la distribution de charges à l’interface oxyde-
électrolyte pour une surface de silice par exemple. Dans ce cas, le potentiel de surface φ0 est le 
résultat des réactions chimiques de dissociation des groupements de silanol Si-OH sur la 
surface d’oxyde. La théorie de Site-Binding tirée des travaux de Bousse [59], explique ce 
procédé chimique.  
D’après ce modèle, une double couche se forme à l’interface électrolyte/oxyde. La première 
couche du côté de l’électrolyte appelée couche diffuse de charges peut être assimilée à une 
zone de charge d’espace de semi-conducteur. La seconde couche du côté de l’oxyde contient 
les groupements Silanols qui pourront perdre ou acquérir des protons H+ libres. Un 
changement du pH de la solution modifiera électriquement cette double couche et par 
conséquent cela engendra une variation au niveau du potentiel φ0.  Comme la réponse des 




ISFETs aux variations du pH ne pouvait pas s’expliquer par la diffusion des ions H3O+ dans la 
couche d’oxyde, la théorie de Site-Binding a été employée afin d’expliquer les réactions avec 
les ions hydrogènes à l’interface électrolyte/oxyde. Cette théorie implique l’existence des sites 
SiOH de caractère amphotère à cette interface, ces sites pouvant être selon le pH de la 
solution, chargés positivement, négativement ou être neutres. Le pH particulier pour lequel la 
charge électrique est nulle à la surface de l’oxyde est noté pHpzc (Point of Zero Charge) [60].  
Les réactions de dissociation des sites silanols sont décrites par les équations d’équilibre 
suivantes : 
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K sb                             (7) 
Où Ka et Kb sont les constantes de dissociation, [H+s] est la concentration des protons à la 
surface du SiO2, et [H+] est la concentration d’ions d’hydrogène dans l’électrolyte, qui peut 
être liée à la précédente par la statistique de Boltzmann : 
                                            
)/( 0][][ KTqs eHH ϕ−++ =                                                                   (8) 
 
En tirant la concentration [H+s] à partir des équations d’équilibre et en la substituant dans la 
(8) on aura : 



















                                              (9) 
Avec 2/110pzc )(log-  pH ba KK=    et ]log[H-  pH +=  (le pH de la solution). 
Après quelques lignes de calculs et de substitutions, l’équation peut être écrite sous cette 
forme : 












pzc                                                   (10) 
β est un facteur de sensibilité qui caractérise l’interface isolant/électrolyte, et il est donné par : 





=β                                                              (11) 
Avec Cd est la capacité de l’interface à double couche électrolyte/oxyde. K est la constante de 
Boltzmann, q la charge élémentaire, et T la température en Kelvin. Ns est la densité totale des 
sites à l’interface SiO2/électrolyte et est égale à : 
                                    Ns = [SiOH] + [SiO-] + [SiOH2+]                                                       (12) 




La sensibilité peut s’écrire sous la forme suivante : 














dS                                                          (13) 
Pour un bon isolant, le facteur β est très grand devant 1, et à une température ambiante de 









 est égal à 1, et la sensibilité est Nersntienne (S = 59,5 mV/pH) 
 
I.1.4 Les SGFETs et la mesure du pH  
Dans la structure SGFET (Suspended Gate Field Effect transistor), la grille est suspendue au-
dessus de l’isolant de grille. L'espace entre le métal de grille et l’isolant de grille (que nous 
appelons gap) est accessible au milieu à détecter. 
La tension appliquée sur l’électrode de grille fait varier la conductance entre les deux régions 
source-drain, ce qui fait varier le courant dans le canal situé en dessous. La source et le 
substrat dans le circuit électronique sont portés au même potentiel, en général la masse. 
Le premier transistor à grille suspendue, a été fabriqué par Blackburn et al en 1983 [61] : 
inspiré de la sonde de Kelvin (1897) [62], il est formé d’une capacité composée de deux 
armatures, l’une en cuivre et l’autre en palladium. Le point de ressemblance réside dans le fait 
que  la grille en Platine est suspendue approximativement à 1µm au-dessus de l’isolant de 
grille, formant ainsi un gap (isolant de condensateur). Le transistor était sensible aux vapeurs 
de méthanol et de chlorure de méthanol. 
 
Figure 7. Structure d’un transistor à grille suspendue, d’après [61]. 
 
En principe, dans une telle structure, la valeur du courant de drain peut être modulée par les 
différentes constantes diélectriques des différents gaz dans l'espace sous la grille. Mais l’effet 
principal sur cette valeur du courant est surtout lié à la modulation de l’énergie de surface à 
l’interface grille-métallique/gaz dû au processus d’absorption [63]. 




Comme le transistor à effet de champ à grille suspendue est similaire à un transistor MOS 
dans sa structure, la tension de seuil Vth peut s’écrire dans le cas d’un transistor à grille 
suspendue sous la forme suivante : 















+=                                                                                   (15) 
Où : 
     WG : est le travail de sortie du matériau de grille, 
     WSi : est le travail de sortie du semi-conducteur, 
     φf : est la différence entre le niveau de Fermi et le niveau intrinsèque, 
     QSS : est la charge dans l’isolant de grille, 
     CI est la capacité de l’isolant de grille, 
     Cgap est la capacité correspondant au gap, 
     QBO est la charge de l'espace dans la région de déplétion au début de la forte inversion, 
     Qgap la charge dans le gap. 
 
Différentes technologies de transistors à grille suspendue ont été développées par la suite, 
comme par exemple la technique utilisant le processus monocouche « Lift-off »[64], qui 
permet de déposer des matériaux sélectifs avant que la grille suspendue ne soit faite, tandis 
que la source et le drain sont toujours fabriqués en utilisant les techniques standard du CMOS 
[65-67]. Les applications de ces structures sont orientées vers les capteurs de gaz. 
Boucinha et al [68] ont ensuite réalisé un TFT (Thin Field Transistor) à grille suspendue en 
utilisant un processus compatible avec des substrats en verre de faible coût, à basse 
température.  
Toutes ces structures exploitent la variation du travail de sortie comme paramètre sensitif, ce 
qui limite leur sensibilité à une réponse Nernstienne. Il est possible d’augmenter beaucoup la 
sensibilité en introduisant l’effet de champ comme paramètre supplémentaire.  
Des transistors à grille suspendue ont été réalisés à l’IETR, à partir de silicium polycristallin. 
Grâce aux travaux de Hicham Kotb et al [69], des structures ayant une bonne stabilité 
mécanique de la grille et de bonnes caractéristiques électriques ont été fabriquées et étudiées, 
pour des applications dans des milieux gazeux comme les capteurs d’ambiance. Suite à ces 
travaux, Farida Bendriaa [70] a montré la faisabilité d’utiliser ces transistors en tant que 




capteurs en solution pour des applications chimiques (mesure du pH), et biologiques. Les 
dernières applications ont fait l’objet de deux sujets de thèse par la suite, Maxime Harnois 
[71] en utilisant cette structure pour l’hybridation d’ADN et Aurélie Girard [72] comme 
capteur de protéines. 
 
I.2 Les capteurs biologiques ou les biocapteurs 
I.2.1 Définitions   
Les biocapteurs sont des dispositifs issus de la micro fabrication, qui utilisent des réactions 
biochimiques pour détecter une espèce biologique, des molécules spécifiques (ADN, 
Protéines, Anticorps, Enzymes..) d’une manière quantitative et sélective. C’est ce que l’on 
appelle la bio-reconnaissance, elle est basée sur le greffage d’un composant analyte cible sur 
un ligand récepteur où il sera immobilisé [1-4,73]. 
Tout dispositif capable de transformer un phénomène biologique en un signal physique 
mesurable, peut être appelé un biocapteur. De façon générale, un biocapteur tel que décrit par 
la figure 8 est donc composé essentiellement d’un « biorécepteur » qui est un composant 
biologique sensible ou qui aide à immobiliser la molécule à analyser, et un « transducteur » 
physique ou chimique [74] utilisant un des modes de détection qui seront évoqués 
ultérieurement.   
 
                                         
Figure 8. Principe de fonctionnement d’un biocapteur,  d’après [74] 
 




L’utilisation de microstructures et de systèmes microfluidiques [75], a beaucoup aidé à 
améliorer les performances et la sensibilité de ces biocapteurs, et permet leur intégration dans 
un laboratoire-sur-puce LAB-ON-CHIP, ou leur mise en parallèle (les biopuces) avec une bio-
reconnaissance spécifique à chaque biocapteur. Un paragraphe est dédié à leur intégration 
dans la suite de ce chapitre.  
Les biocapteurs ont trouvé un vaste champ d’applications notamment dans les domaines 
biomédical (hybridation d’ADN, diagnostiques…), pharmaceutique ou environnemental 
(contrôle de la pollution dans l’eau et dans l’atmosphère terrestre)…    
Deux types de biocapteurs peuvent être distingués selon la nature de la reconnaissance. Les 
systèmes à affinité sont directement sensibles au greffage de l’analyte avec son ligand alors 
que les dispositifs catalytiques (ou métaboliques) utilisent généralement une enzyme comme 
réactant qui produit une réaction biochimique qui sera signalée par le transducteur [4, 76].  
Donc, un biocapteur se distingue d’autres capteurs par le fait qu’il a recours à des 
transductions biochimiques entre l’espèce à mesurer (glucose….) et l’espèce à laquelle répond 
le capteur chimique. Cependant, certains capteurs chimiques tels que ces capteurs de pH, O2, 
CO2 et quelques électrodes sélectives (Ca2+, Na+, K+) peuvent être utilisés in vivo et, à ce titre, 
mériter l’appellation de biocapteurs [77].  
 
I.2.2 Modes de détection 
Les modes de détection les plus utilisés sont, les détections électrique, optique ou mécanique. 
 
Détection optique  
Les techniques optiques sont les plus répandues dans le domaine de la biologie. Elles sont 
basées essentiellement soit sur la fluorescence soit sur la chimiluminescence.  
La détection par fluorescence repose sur les marqueurs fluorescents qui émettent un faisceau 
lumineux à des longueurs d’onde spécifiques. La présence et l’augmentation ou la diminution 
du signal optique peut indiquer une réaction de liaison [78]. La figure 9 montre deux 
exemples de détection optique par fluorescence. 
 





                         Figure 9. Exemples de détection optique par fluorescence,  d’après [78]. 
 
La chimiluminescence est la génération de la lumière par la libération d’énergie qui résulte 
d’une réaction chimique. Le grand challenge pour la détection optique est leur intégration 
dans une biopuce qui requiert la capacité de miniaturiser les détecteurs optiques et les rendre 
portable comme c’est le cas avec les photo-diodes sur substrat silicium [79], ou l’intégration 
des photo-détecteurs sur plastique [80], etc.  
 
Détection mécanique  
Ce type de détection est de plus en plus utilisé dans le domaine de biocapteurs, grâce à 
l’évolution et au développement des microstructures ayant des tailles de plus en plus réduites, 
augmentant ainsi le rapport surface/volume et par conséquent leur sensibilité de détection. Les 
méthodes utilisées sont la thermométrie, la microbalance à quartz, les ondes de surface, et les 
microleviers. Deux modes de détection existent pour la méthode utilisant des poutres : la 
détection de contrainte (stress mécanique), et la détection par changement de masse en surface 
[81,82]. Pour le premier mode, les réactions biochimiques s’effectuent sur un seul coté du 
microlevier (face supérieure); un changement dans l’énergie de la surface libre provoque une 
variation du stress en surface qui engendre une flexion de la micro-poutre. Cette flexion peut 
être mesurée soit par des moyens optiques (par faisceau laser par exemple) ou électriques 
(piézorésistif…). Quant au deuxième mode, une fois l’entité biologique capturée, le 
changement de masse est détecté en mesurant électriquement ou par voie optique, le décalage 
en fréquence de résonance du microlevier par rapport à sa propre fréquence de résonance sans 
l’espèce biologique [82]. Ces deux modes de détection sont illustrés dans la figure 10. 
 





                                                     
Figure 10. Principe de détection mécanique, d’après [78]. 
 
Détection électrochimique  
Une autre méthode très utilisée pour les biocapteurs est celle de l’électrochimie. Ce type de 
capteur est dit capteur ionique ou de charge et il est utilisé dans des milieux aqueux. Les 
capteurs électrochimiques sont classés dans trois catégories selon leur mode de transduction, à 
savoir, ampérométrique, impédancemétrique ou potentiométrique. Leur principe est 
brièvement décrit dans la figure ci-dessous [3, 4]. 
 
                                                   Figure 11. Détection électrochimique. 
 




II. Intégration des capteurs avec un système microfluidique 
II.1 Intérêt de l’intégration avec un système microfluidique 
Un intérêt concerne la possibilité d’effectuer des analyses, soit chimiques comme la mesure 
du pH, ou biologiques, sur place, sans avoir recours à l’envoi des échantillons vers des centres 
d’analyse. D’autre part, la réduction des volumes de ces échantillons à manipuler peut 
favoriser la vitesse des réactions chimiques et des transferts thermiques (comme l’hybridation 
d’ADN). Cela a poussé à faire évoluer notre capteur vers la portabilité en l’intégrant avec un 
système microfluidique. Cet aspect microfluidique est particulièrement important dans le 
domaine des microsystèmes d’analyses totales µTAS (Micro Total Analysis Systems) pour 
maitriser le mouvement, la distribution, et éventuellement le stockage des réactifs et les 
échantillons. Enfin, le développement d’un tel microsystème au sens large, permettra de 
réduire le volume des échantillons, la consommation de réactifs, le temps, et la fabrication en 
masse de tels dispositifs à faibles coûts. 
 
II.2 Introduction à la mécanique des fluides dans les microsystèmes 
La microfluidique est la science qui traite le comportement, le contrôle et la manipulation des 
écoulements des fluides dans des petits volumes à l’échelle millimétrique. Elle comprend 
l’étude de microcanaux, de micro-pompes, de microréservoirs, de micro-valves, de 
mélangeurs, de micro-réacteurs chimiques, de générateurs de gouttelettes, etc. La 
microfluidique est née dans les années 1990, grâce à la redécouverte des microcanaux [83,84] 
qui a permis à des physiciens d’étudier des phénomènes fondamentaux. Ensuite les chimistes 
et des biologistes commencèrent à utiliser la microfluidique à partir du milieu des années 90 
[85].  C’est un domaine pluridisciplinaire : physique, chimie, microtechnologie et 
biotechnologie, avec particulièrement des applications dans le design de systèmes à petite 
échelle, dans les domaines de la médecine, la pharmacie et la biologie comme la mise au point 
de médicaments, les diagnostics in vivo, les puces à ADN et les laboratoires sur puce, etc.  
Nous allons maintenant présenter les notions et les concepts de base de la microfluidique. 
 
II.2.1 Notion de fluide  
Un fluide est une substance déformable sans forme propre, qui change donc de forme sous 
l'action d'une force externe qui lui est appliquée. Sa forme est conservée seulement si un corps 
solide la limite. Les liquides sont généralement considérés comme non compressibles; ils 




conservent le même volume quelle que soit leur forme: ils présentent une surface propre. 
Tandis que les gaz tendent à occuper tout l'espace disponible, ils n'ont pas de surface propre, 
et par conséquent, ils sont compressibles. 
 
II.2.2 Le mouillage 
Le mouillage comprend les phénomènes de surface permettant d’expliquer l’étalement de 
l’eau sur une surface en verre, à l’inverse du mercure qui reste sous forme d’une goutte. Il est 
qualifié par deux phénomènes : la tension de surface et la capillarité. 
 
II.2.2.1 Tension de surface 
À l'interface entre deux milieux denses, ou entre un milieu dense et un gaz, existe une force 
appelée force de cohésion. En d’autres termes, il existe à cette interface, une contrainte en 
tension induite par cette force et qui est exprimée en N/m. Cette tension est appelée souvent 
tension superficielle ou tension de surface. Elle permet par exemple aux insectes de se tenir 
ou marcher sur l’eau comme l’araignée. 
 
Figure 12. La tension de surface permet la tenue de l’araignée sur la surface de l’eau. 
 
En microfluidique, la tension de surface est exploitée dans l’écoulement des fluides à travers 
les micro-canaux où les forces capillaires deviennent prépondérantes.  
Donc, la tension superficielle est un effet qui prend place à l’interface entre deux milieux, et 
elle est définie comme une force Fσ en Newton [N], exercée sur une longueur l en mètre [m], 
et donnée par : 
                                            
l
Fσσ =  [N/m]                                                                             (16) 
 
 




II.2.2.2 Capillarité  
La capillarité est l'étude des interfaces entre un liquide et l'air ou entre un liquide et une 
surface. Elle est définie comme l'effet d'un liquide à forte tension superficielle remontant 
contre la gravité dans un tube très fin, dit tube capillaire. La tension de surface est 
proportionnelle à la force de cohésion entre les molécules de ce liquide. Plus les molécules du 
liquide ont une cohésion forte, plus le liquide est susceptible d'être transporté par capillarité. 
En microfluidique, ces forces capillaires peuvent être utilisées pour mettre un fluide en 
mouvement ou limiter son déplacement. 
 
II.2.3 La densité 
C'est la mesure de la masse présente dans une certaine quantité de fluide. La densité est un 
nombre sans dimension, égal au rapport d’une masse d’une substance homogène à la masse 
du même volume d’eau pure à la température de 3.98°C. Par définition, la densité de l’eau 
pure à 3.98°C est égale à 1. 
 
II.2.4 La viscosité  
La viscosité désigne la capacité d’un fluide à s’écouler ; lorsqu’elle augmente, la capacité du 
fluide à s’écouler diminue. La viscosité tend généralement à diminuer lorsque la température 
augmente. Elle mesure l’attachement des molécules les unes aux autres, et donc la résistance à 
un corps qui traverserait le liquide. Elle détermine la vitesse de mouvement du fluide. 
La vitesse de chaque couche est une fonction de la distance z de cette couche au plan fixe. On 
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II.2.4.1 La viscosité dynamique 
La viscosité dynamique (µ) peut être définie en considérant un fluide constitué de plusieurs 
couches. Sous l'effet de la viscosité, il existe une force tangentielle permettant un transfert de 
la matière. Le mouvement d’un fluide peut être considéré comme résultant du glissement des 
couches de fluide les unes sur les autres. La force de frottement F [N], qui s’exerce à la 
surface d’une couche séparée de dz [m], s’oppose au glissement d’une couche sur l’autre. 
Cette force est proportionnelle à la différence de vitesse des couches soit dv [m.s], à leur 
surface S [m2] et inversement proportionnelle à dz : 
                                                        
dz
dSµF ν=                                                                      (17) 
II.2.4.2 La viscosité cinématique  
La viscosité cinématique ν s'exprime en m²/s et s'obtient en divisant la viscosité dynamique µ 
par la masse volumique ρ [kg/m3] soit 
                                                         
ρ
µ
ν =                                                                           (18) 
II.2.5 Nombre de Reynolds   
Le nombre de Reynolds (Re) d’un écoulement d’un fluide décrit la nature de son régime 
d’écoulement (laminaire, transitoire, turbulent). Il représente le rapport entre les forces 
d’inertie et les forces visqueuses, et il est défini comme suit : 
                                                        
νµ
ρ LULU
L ==Re                                                           
(19) 
Avec 
U : vitesse du fluide [m/s] 
L : dimension caractéristique [m] 
       ν : viscosité cinématique du fluide : 
ρ
µ
ν =  [m²/s] 
      ρ : masse volumique du fluide [kg/m³] 
      µ : viscosité dynamique du fluide [Pa.s] ou Poiseuille [Pl]   
 
Ce nombre sans dimension contrôle les écoulements incompressibles et stationnaires et il 
permet de déterminer la nature du régime d’écoulement. 




Dans les systèmes microfluidiques, les vitesses typiques des fluides n’excèdent pas le 
centimètre par seconde et les largeurs des microcanaux sont de l’ordre de quelques dizaines 
de microns. À ces échelles, le nombre de Reynolds est généralement largement inférieur à 1 et 
le régime d’écoulement est dit laminaire. 
 
II.2.6 Equations de Navier-Stokes  
Les équations qui gouvernent les fluides sont les équations de Navier-Stokes. En physique, 
ces équations nommées d'après Claude-Louis Navier et George Stokes Gabriel, décrivent le 
mouvement des fluides et des gaz, autrement dit, l’équilibre des forces qui agissent en une 
région donnée du fluide [86]. 
L’hypothèse de continuité considère les fluides comme étant continus, en admettant que des 
propriétés telles que la densité, la pression, la température et la vitesse ne changent pas d’un 
point à un autre. 
La première équation est celle de continuité, elle exprime le bilan de masse : l’augmentation 
de masse pendant un certain temps du fluide contenu dans un volume fixe est égale à la masse 
du fluide qui y entre, diminuée de la masse qui en sort. Autrement dit, la masse du fluide 
entrant est égale à chaque instant à la masse du fluide sortant. Cette équation est appelée 
également l’équation de conservation de la masse :  
                                                     0)( =+ νρρ rdiv
dt
d
                                                             (20) 
Les deux autres équations sont :  
• L’équation du bilan de la quantité de mouvement :  
                                 Fdivpgraddiv
dt
d rrrrr ρτννρνρ ++−=⊗+ )(                                        (21) 
• L’équation du bilan de l’énergie :  





                       (22) 
Où :  
     t : représente le temps 
     ρ = ρ  ( xr , t) : désigne la masse volumique du fluide 
     P = P ( xr , t) : désigne la pression 




 ( xr , t) : désigne la vitesse d'une particule fluide 




 ( xr , t) = ( ijτ ) : tenseur des contraintes visqueuses 








 ( xr , t) : force extérieure par unité de volume 
     e : est l'énergie totale par unité de masse 
     qr  : est le flux de chaleur perdu par conduction thermique 
     r : représente la perte de chaleur volumique due au rayonnement 
 
La solution de ces équations représente le champ de vitesse ou champ d'écoulement, qui est 
une description de la vitesse du fluide en un point donné défini dans l'espace et dans le temps. 
La connaissance du champ de vitesse permettra de trouver d’autres quantités intéressantes 
comme le débit par exemple. 
Ces équations sont valides dans le domaine de continuité dont la déviation est identifiée par 
un paramètre dit nombre de Knudsen : 




=                                                                         (23) 
Où λ est le libre parcours moyen et L une dimension caractéristique de la canalisation. 
Donc les équations de Navier-Stokes sont applicables pour 0 < Kn < 0.1. 
 
II.2.7 Hydrodynamique à l’échelle micrométrique      
L’étude des écoulements des fluides est caractérisée par deux types de comportements, le 
premier est un comportement simple du fluide dit écoulement laminaire, par contre le 
deuxième est un comportement chaotique dit écoulement turbulent. 
Comme dit précédemment, l’écoulement d’un fluide est caractérisé par son nombre de 
Reynolds (Re), quand ce nombre est petit, l'écoulement est laminaire, quand il est grand, 
l'écoulement est en général instable et turbulent. 
 
II.2.7.1 Écoulement laminaire  
Un écoulement laminaire présente une vitesse régulière des particules en fonction du temps 
dans un fluide. Donc, l'écoulement laminaire est régulier, et a bien souvent un comportement 
stationnaire.  
Un écoulement laminaire est dominé par les forces visqueuses, et le transport d’espèces se fait 
par diffusion. Par conséquent, le mélange entre deux flux n’est possible qu’à travers le 
phénomène de diffusion. 
 
II.2.7.2 Écoulement turbulent 




Un écoulement turbulent se caractérise par une apparence très désordonnée, un comportement 
difficilement prévisible. Le profil de vitesse d’écoulement est variable en fonction du temps. 
Dans un tel écoulement les forces d’inertie triomphent devant les forces de viscosité que le 
fluide oppose pour se déplacer. La figure ci-dessous représente les deux régimes 
d’écoulement évoqués ci-dessus.  
 
                                     Figure 14. Régimes d’écoulement d’un fluide, d’après [87]. 
 
II.3 Définition des biopuces 
Les biopuces sont des microsystèmes dédiés à l’analyse biologique, et ont pour objectif 
d’automatiser, miniaturiser et paralléliser les différentes étapes utilisées lors d’analyses en 
biologie, jusqu’à présent longues et couteuses parfois. L’idée est de rétrécir le laboratoire 
d’analyse médicale à une puce de quelques centimètres carrés et de n’utiliser qu’une goutte de 
sang pour effectuer ces analyses. Ces biopuces sont nées de la fusion de compétences en 
biologie et également en microélectronique, microsystèmes et microfluidique. 
   
Les biopuces peuvent se répartir en 3 catégories : 
• Les puces à ADN, (DNA microarrays) qui sont des surfaces sur lesquelles sont fixées 
des sondes (molécules d’ADN), chacune étant spécifique d’une séquence cible d’ADN 
à identifier dans une solution biologique (hybridation d’ADN…).  
• Les laboratoires sur puce (Lab-On-Chip), aussi appelés µTAS (Micro total analysis 
systems),  intègrent les différentes étapes d’analyse pour un échantillon. Ce sont des 
laboratoires miniaturisés comprenant le transport des fluides à fin de réaliser des 
analyses automatisées, sur de petits volumes et à faibles coûts. 
• Les puces à cellules (Cell-On-Chip) : ces microsystèmes hébergent des cellules 
vivantes entières et sont destinés à analyser et manipuler des cellules vivantes de 
manière individuelle. 
 




II.4 Les laboratoires sur puce (Lab-On-Chip) 
Le concept de laboratoire sur puce (Lab-on-chip) a émergé au début des années 1990 [88, 89]. 
Il s’agit de miniaturiser et d’intégrer des systèmes d'analyse chimique ou biologique 
permettant des analyses rapides sur une même puce, tout en utilisant de faibles quantités 
d’échantillons et de réactifs. Un tel dispositif intègre à la fois des technologies chimiques, 
biologiques, microélectroniques, et des éléments micro-fluidiques assurant la préparation et le 
transfert de la solution à analyser. Au cours des dernières décennies, les technologies de la 
microélectronique ont commencé à être appliquées aux processus chimiques et biologiques. 
La microfluidique aujourd’hui joue un rôle de plus en plus important en ce qui concerne le 
potentiel d’intégration des applications de diagnostic in vitro, permettant des analyses plus 
rapides et moins coûteuses, tout en conservant une bonne sensibilité ainsi qu’une bonne 
spécificité de détection. Ainsi sur quelques centimètres carrés, ces microsystèmes intègrent la 
manipulation et le mélange de fluide (micromélangeur), la préparation d’échantillon (lyse 
cellulaire, préconcentration), la séparation de molécules et la détection.  
De nombreux exemples de tels dispositifs intégrés et de laboratoires sur puce ont été rapportés 
dans la littérature pour le traitement et la détection de cellules [90], de protéines [91], d'ADN 
[92, 93]. 
Même si le développement de laboratoires sur puces en est encore à son début, on trouve déjà 
sur le marché des réalisations pratiques, essentiellement pour l’analyse d’ADN comme la 
Puce à ADN MicamTM fabriquée par la firme Apibio [94] et le Bioanalyseur 2100, qui a été 
proposé par Agilent Technologies et la société Caliper [95]. Néanmoins, des obstacles 
techniques subsistent, notamment le contrôle du mouvement des fluides qui est l’une des 
principales difficultés rencontrées dans le développement des laboratoires sur puces.  
 
II.4.3 Association capteurs et microfluidique 
II.4.3.1 Systèmes microfluidiques intégrant des systèmes de détection optique 
Ces dernières décennies, l’utilisation des microsystèmes à base des microcanaux et micro 
réservoirs dans des domaines biologiques et chimiques ont fait l’objet de beaucoup de travaux 
de recherche. Ces systèmes intègrent des composants purement microfluidiques comme les 
valves et les pompes qui servent à transporter et à séparer les espèces à analyser. L’effort se 
concentre vers la maitrise et le contrôle de l’écoulement, l’acheminement, et le mélange des 
liquides pour les réactions chimiques [95-101]. Cependant la détection se fait majoritairement 
par moyens optiques (détection par fluorescence) en utilisant des microscopes à lentilles 




thermiques [100-101] par exemple, ou un système optique qui contient une photodiode et une 
LED placées perpendiculairement au canal microfluidique. Pour des diagnostics cliniques sur 
le fluide physiologique humain, il est possible d’employer des électrodes ITO (Indium Tin 
Oxide) ayant la propriété d’être transparent pour transporter le liquide [102]. La figure ci-




Figure 15. Configuration du système microfluidique intégrant 
 la  microvalve et la micropompe, d’après [102]. 
 
Néanmoins, ces composants microfluidiques emploient souvent des composants électriques 
dans leur fonctionnement, comme les électrodes pour le transport des fluides 
(l’électrophorèse, EWOD) [103-106], des résistances chauffantes ou des thermocouples 
nécessaires au contrôle de la température ou des membranes pour le fonctionnement des 
valves [91, 107]. De tels systèmes sont utilisés dans le domaine médical comme les puces à 
ADN [93, 108], au Glucose [109], ou aussi puce PCR (amplification des acides nucléiques par 
Polymerase Chain Reaction) [110]. 
La détection par voie optique dans ces systèmes en petit volume, était basée sur des méthodes 
optiques comme l’absorption ou la fluorescence entre autres pour la détection des protéines 
[111] et la détection d’ADN utilisant une puce à PCR [112]. 
Des photodiodes ont été utilisées avec succès pour la détection par fluorescence [113]. Une 
série de micro photodiodes à avalanche (µAPD) intégrées sur un substrat en silicium a été 




développée pour un système d’Electrophorèse Capillaire (CE) permettant de séparer  les 
molécules d’ADN [114]. D’autres systèmes à CE utilisant aussi la détection par fluorescence 
grâce aux fibres optiques ou par guides d’ondes intégrés, ont été développés. À titre 
d’exemple, un capteur de pH à base de fibre optique a été réalisé par Brigo et al [115]. La 
figure 16 illustre un des systèmes évoqués. 
 
Figure 16. Schéma du système microfluidique intégrant les photodiodes µAPD [114] 
(a) Les micros photodiodes encapsulées dans le PDMS 
(b) La configuration du système de mesure 
 
Un système optique intégré constitué d’une matrice de microlentilles circulaires ou elliptiques 
a également été fabriqué par la technique de fusion de résine (photoresist melting technique) 
[116]. 
Parmi les challenges dans l’intégration de micro capteurs optiques avec les biopuces, des 
photo-diodes ont été fabriquées sur des substrats en  silicium, des LEDs et des 
photodétecteurs semi-conducteurs ont été montés sur des plates-formes en plastique ou 
polymère par intégration hétérogène [95].  
Une révolution dans le domaine de détection optique, est l’utilisation des nanocristaux 
fluorescents ou Quantum Dots (QD),  pour le marquage des molécules biologiques dans le 
domaine clinique. Un exemple parmi d’autres, appliqué en diagnostic biologique, et basé sur 
les propriétés de ces QD, a été décrit sous le nom de « nanocode barre spectral » [117]. Les 
QDs sont des nanocristaux semi-conducteurs ayant la propriété d’absorber la lumière dans 
une large gamme de couleurs. En revanche, ils n’émettent la lumière qu’à une longueur 
d’onde spécifique (souvent visible) qui dépend de leur taille. 
L’inconvénient majeur des systèmes à base de détection optique est qu’ils nécessitent un 
accès optique au microcanal, autrement dit, l’utilisation des matériaux qui doivent être 
optiquement transparents ainsi que les liquides qui s’écoulent dans ces microcanaux afin de 
laisser pénétrer le faisceau lumineux de détection.  
 




II.4.3.2 Systèmes microfluidiques intégrant un capteur mécanique ou électronique  
La détection électrochimique a été employée autant que les systèmes optiques ou parfois 
même en corrélation avec de tels systèmes. Les capteurs électrochimiques ont été considérés 
comme de bons candidats pour réaliser des systèmes d’analyses chimiques intégrés ; µTAS et 
Lab-On-Chip. L’Electrophorèse Capillaire (CE) peut être combinée avec une détection 
potentiométrique à partir d’ISEs ou des ISFETs, car ces structures sont plus adaptées avec les 
applications CE à cause de leur grande sensibilité de détection [118].  
 
Figure 17. Schéma de la puce microfluidique intégrée avec un ISFET [118].  
 
Une micropuce de technologie verre/silicium a été réalisée, contenant un système PCR et 
employant une détection électrochimique, des électrodes intégrées sur du verre et collées sur 
des chambres de réaction formées dans un substrat en silicium [119]. Plusieurs travaux de 
recherche se sont développés dans cette perspective, en employant des électrodes pour la 
détection chimique, surtout dans le domaine clinique. Un travail a été publié par Choi et al qui 
emploie en outre une matrice de micro électrodes, un électro-aimant et des microvalves, le 
tout est intégré sur un substrat de verre. Les billes électromagnétiques servent à capturer les 
antigènes (biofiltre) [120]. Lee et al ont présenté un microsystème intégré pour étudier 
l’écoulement des gaz dans des systèmes microfluidiques complexes [121]. Ce microsystème 
est constitué d’un réseau de microcanaux avec des capteurs de pression intégrés.  
Certains systèmes microfluidiques utilisent des microvalves basées sur les principes 
piézoélectriques, à titre d’exemple, Koch et al [122] ont conçu une valve utilisée en 
conjonction avec une micropompe à membrane actionnée fabriquée sur un fin substrat avec 




un plateau piézoélectrique sur lequel l’action de pompage est appliquée, les deux valves à 
microlevier sont micro-usinées et placées à l’entrée et à la sortie de la pompe. 
Compte tenu de la complexité des propriétés physiques des cellules biologiques, leur 
manipulation par moyen mécanique au sein des puces microfluidiques pose certains 
problèmes. La séparation des cellules cibles dans des structures microfluidiques 
(microcanaux) pour la culture et le dosage est la principale application de la manipulation 
mécanique sur puce. Elle peut être réalisée par la fabrication de structures spécifiques telles 
que les microfiltres [123], les micropuits [124], la micropince [125], la structure du barrage 
[126] ou la structure de sacs de sable [127]. Elle peut également s’effectuer par la 
modification de la surface inférieure du microcanal, avec des revêtements réactifs [128], avec 
des anticorps [129], avec de la sélectine (molécule composée d’un sucre et d’une protéine) 
[130], ou avec des Enzymes [131]. 
Lange et al ont publié un travail présentant l'intégration d'un biocapteur d’ondes acoustiques 
de surface (SAW) avec un système microfluidique pour la détection des biomolécules en 
temps réel [132]. Le dispositif de détection est constitué essentiellement d’un substrat 
piézoélectrique (LiTaO3) avec des transducteurs interdigités composés d’électrodes en or. 
Pour une détection biologique spécifique, le capteur est recouvert d’une couche sensible 
appropriée. Le dispositif est ensuite encapsulé dans une  puce en polymère contenant le canal 
où circule le fluide. Cette puce est ensuite reliée à un système d’écoulement et aux 
connecteurs électriques via une interface. Le système est représenté figure 18. 
Cole et al [133] ont proposé une architecture de détection multiplexée pour le contrôle du 
mouvement des gouttes de liquide dans des réseaux microfluidiques. Ils ont utilisé une 
matrice (4x4) contenant des microcomposants électriques, résistances et capacités pour 
contrôler le passage d’un liquide discret à travers d’un réseau microfluidique.   
Ghafar-Zadeh et al ont présenté un laboratoire sur puce pour le diagnostic du sang [134]. Le 
système comporte un capteur capacitif utilisant une capacité CMOS et un circuit d’interface 
électrique intégrés avec un réseau microfluidique en polymère. Le réseau des canaux et 
microréservoirs microfluidiques est réalisé grâce à une technologie de fabrication dite 
« Direct Write Assembly» qui est une technique de déposition robotisée, utilisée pour 
produire couche par couche des structures en petite échelle. Le tout est encapsulé dans une 
puce en époxy et connecté par « wire-bonding » avec l’extérieur.  
 




    
Figure 18. Intégration d’un biocapteur (SAW) avec un système microfluidique  
pour la détection des biomolécules [132] 
(a) Schéma et photographie de la puce du biocapteur SAW 
(b) Photographie de l’interface qui relie le biocapteur au système d’écoulement 
 
Na et al ont fabriqué un biocapteur à base de microlevier avec une résistance piézoélectrique 
en utilisant la technique de micro-usinage de surface assemblé avec une cellule en PDMS et 
verre pour l’écoulement du liquide [135]. Ce dispositif a été utilisé pour détecter la présence 
des molécules de cystamine dihydrochloride.  
Raimbault et al [136-138] ont conçu un capteur piézoélectrique à onde acoustique de Love 
intégré avec des canaux microfluidiques en PDMS. 
   
Figure 19. Capteur acoustique combiné avec un système microfluidique [136, 137].  
(a) 
(b) 






Figure 20. Système microfluidique couplé avec le capteur et placés dans une boucle d’oscillation [138] 
 
Le capteur est constitué d’un substrat piézoélectrique en quartz, et des transducteurs 
interdigitaux composés chacun de 44 paires d’électrodes en or. Le système microfluidique 
comporte des canaux microfluidiques en PDMS. 
 
II.4.3.3  Systèmes microfluidiques intégrant des transistors  
Quant à l’utilisation des transistors avec un système microfluidique, elle est toujours très 
limitée, à cause de la complexité de leur intégration sur la même puce que le système 
microfluidique. Comme les ISFETs ont souvent servi dans le domaine biologique et 
chimique, surtout en tant que capteur de pH, différents essais d’intégration de ces transistors 
avec des chambres ou des canaux microfluidiques ont été tentés comme décrit ci-après. 
En 1991, Cobben et al [139] ont présenté une puce à ISFET pour l’analyse de l’injection de 
liquide. Le système comporte des cellules d’écoulement équipées de chemFETs sans avoir 
recours ni à l’encapsulation polymérique ni au collage filaire « Wire bonding ». Lehmann et 
al en 2000 [140] ont présenté un système pour la culture des cellules à base d’ISFETs et pour 
la mesure de leur pH. Le système comporte une puce à quatre ISFETs placée dans un tube 
servant à l’écoulement du liquide, l’ensemble forme une chambre de volume 10 µl. Une 
électrode de référence est placée à la sortie du système de perfusion. Gao et al [141] ont 
réalisé un capteur de pH à base d’un transistor FET avec la couche active en polymère intégré 
avec un canal microfluidique, le collage entre la partie capteur et celle du canal en PDMS est 
assurée par la technique « UV-epoxy bonding » en chauffant l’adhésif (résine époxy) sous 
pression. Kim et al [142] ont conçu un biocapteur à base d’un FET à grille prolongée intégré 




avec un canal microfluidique enterré en silicium, le tout sur le même substrat, le cuivre a été 
utilisé comme métal de la grille étendue jusqu’au canal microfluidique.   
L’équipe de P. Temple-Boyer au LAAS a mis au point un dispositif d’analyse basé sur un 
capteur de pH de type ISFET ou ChemFET intégré avec un réservoir et des canaux 
microfluidiques en PDMS, pour le contrôle de l’activité bactérienne [143,144]. Le capteur est 
tout d’abord encapsulé dans une puce en PDMS avant d’être collé avec les microstructures 
fluidiques (microcanaux et réservoir) grâce à la technique dite « Hydrogen Bonding ».  
  
Figure 21. Intégration de la puce à ISFET avec le réservoir microfluidique [145] 
 
Masadome et al [118, 145] ont fabriqué une micropuce en polymère pour des analyses de 
surfactants anioniques. La micropuce est composée d’un réservoir d’échantillons, un canal 
d’injection d’échantillons (40 mm), un Anionic Surfacant-ISFET, un fil Ag-AgCl comme 
étant une électrode de référence et un réservoir du déchet. La solution qui contient les 
échantillons est injectée dans le canal par un pousse-seringue à un débit de 50 ml/min. 
Truman et al ont présenté un laboratoire sur puce pour contrôler le transport et la composition 
chimique des liquides [146]. Un transistor ISFET (figure 22) est placé sur une plaque en 
cuivre, sur les côtés du capteur, un ruban en silicium est posé. Le tout est couvert par un 
plateau transparent constituant ainsi l’interface supérieure avec le liquide. Le canal liquide a 
donc comme base la surface du transistor, l’interface supérieure est le plateau avec In et 
Outlets et le ruban comme parois latérales. Le ruban de silicium est serré par des vis contre la 
plaque en cuivre et assure l’étanchéité du système. 
Polk a fabriqué un pH-ISFET avec une électrode de référence en or intégré avec des canaux 
microfluidiques [147] pour des mesures de pH. Le système est placé sur une carte du circuit 
en aluminium pour protéger le FET et servir comme un support pour les branchements 
électroniques et les manipulations du liquide. Un radiateur et un thermocouple ont y été aussi 
inclus.   





Figure 22. Schéma représentant l’intégration d’un ISFET dans un système microfluidique [146]. 
 
Zhang et al ont mis en place un système de détection d’hybridation d’ADN à base d’un TFT 
organique OTFT [148]. Le système consiste à faire des canaux microfluidiques sur les OTFTs 
dans le même procédé. Le film au pentacène formant la couche sensible est protégé pendant 
les étapes de gravures servant à former les canaux par un film polymère PVA (Alcool 
PolyVinylique) qui sera enlevé à la fin du procédé.  
Poghossian et al ont présenté un système de détection des paramètres physiques dans les 
liquides comme la vitesse d’écoulement, à base d’ISFETs [149]. Le module comporte deux 
pH-ISFETs, un générateur d’ions constitué d’électrodes, une électrode supplémentaire de Pt 
servant de second générateur d’ions ou d’électrode de référence pour les mesures 
différentielles. Le tout est collé sur un circuit imprimé, puis encapsulé, exceptées les régions 
sensibles, par un composant en résine époxy.  Le système est ensuite placé horizontalement 
dans une cellule d’écoulement avec un canal rectangulaire de 2 mm de largeur et de 0.5 mm 
d’hauteur. La cellule est composée de deux parties en polymère qui s’assemblent et sont 
maintenues par des vis. 
 
 




II.5 Conclusion et intérêt de l’intégration d’un FET à air gap avec un canal microfluidique 
L’intégration des capteurs électroniques, notamment celle des transistors avec des systèmes 
microfluidiques, reste encore limitée à certains travaux publiés récemment.  
Nous allons intégrer des transistors SGFET fabriqués à l’IETR avec un canal microfluidique 
en PDMS fabriqué au laboratoire SATIE. Le système sera ensuite caractérisé afin de l’utiliser 
comme capteur pour la mesure du pH des solutions injectées dans le canal microfluidique à 





















CHAPITRE II : 






Pour une utilisation optimale (réduction du volume, contrôle du fluide injecté, …), l’objectif 
sera donc de rassembler dans un réseau de microchambres (microréservoirs), les biocapteurs 
qui ne sont autres que nos transistors à grille suspendue utilisés pour détecter électriquement 
la présence de charges ou l’accrochage de molécules biologiques. Ainsi, chaque chambre 
abritera un ou plusieurs capteurs, et les substances à analyser circuleront dans un système 
microfluidique de microcanaux fabriqués en PDMS. Ces micro-chambres seront en particulier 
utilisées pour faire la mesure de pH en continu, et permettront à terme d’étudier des 
phénomènes biologiques spécifiques induisant ces variations de pH (réacteurs enzymatiques, 
échanges cellulaires). 
L’association des transistors à grille suspendue SGFET aux canaux microfluidiques formera 
le système au complet. 
Dans ce chapitre, les étapes, les procédés de fabrication de ces transistors et du système 














I. Étapes de fabrication des transistors à grille suspendue SGFETs 
I.1 Introduction 
Cette partie présente la technologie de fabrication des transistors à grille suspendue réalisés 
dans la centrale technologique du groupe microélectronique de l’IETR [69-70]. Le principe de 
base repose sur celui des MOS classiques à grille isolée, pour lequel la grille est suspendue.  
Le procédé de fabrication général est le suivant. Sur un substrat en silicium, deux zones 
fortement dopées P (drain et source) sont créées par diffusion de Bore. La zone active du 
canal est recouverte d’oxyde de silicium, et d’une couche sensible. La grille en silicium 
polycristallin est suspendue et réalisée en se servant d’une couche de germanium comme 
couche sacrificielle [70]. Enfin, les contacts sont pris en ouvrant sur les zones drain, source et 




Figure 23.  Structure générale des transistors à grille suspendue. 
 
Nous présentons ici le procédé de fabrication des transistors à grille suspendue avec les deux 
technologies : la première sur silicium monocristallin correspond au procédé standard à haute 
température, et celle sur silicium polycristallin, dite procédé à basse température. Les dépôts 
des différentes couches et les étapes technologiques pour la réalisation des transistors sont 
décrites dans les paragraphes qui suivent pour les deux technologies. 
 
I.2 Description du procédé standard (haute température) [70] 
Ce procédé s’appuie en partie sur la technologie classique des transistors MOS. En effet, la 
couche active ou se forme le canal est en silicium monocristallin. Certaines étapes, comme le 
dopage, sont réalisées à haute température (1100°C), certaines autres (en fin de procédé) sont 
réalisées à des températures maximales de 600°C. 
P+ P+ 
Substrat en silicium 
Source Drain  
Grille 
suspendue Métal : ALU 
Isolant 




Les substrats utilisés sont des plaques de silicium orienté <100>  de 2 pouces type N, ayant 
une résistivité comprise entre 1 et 10 Ω.cm, polies simple face puisque notre processus 
technologique ne comporte que des interventions face avant. 
 
I.2.1 Nettoyage RCA 
Le but de ce nettoyage est d’enlever toutes les impuretés présentes sur la surface des plaques 
et consiste à plonger les plaques dans des bains spécifiques portés à des températures bien 
définies et pour un temps déterminé comme suit : 
• Un bain basique (H2O + NH4OH + H2O2) porté à 70°C pendant 10 minutes : les doses 
pour ces trois composantes sont respectivement (200 ml / 10 ml / 40 ml), suivi d’un 
rinçage dans l’eau desionisée pendant 10 minutes. 
• Un bain acide (H2O + HCl + H2O2) porté à 80°C pendant 10 minutes : les doses pour 
ces trois composantes sont respectivement (200 ml / 40 ml / 40 ml), suivi d’un rinçage 
dans l’eau desionisée pendant 10 minutes. 
• Une désoxydation HF 2% (acide fluorhydrique) pour enlever la couche de SiO2 créée 
pendant le nettoyage RCA et qui a permis de piéger les impuretés organiques et 
métalliques sur la surface des plaques : 400 ml H2O + 16 ml HF pendant quelques 
secondes (test d’hydrophobie). 
 
I.2.2 Oxydation de masquage  
Cette oxydation consiste à faire croitre une couche de 650 nm d’oxyde de silicium (par 
oxydation humide thermique) dans un four à 1100°C. Elle sert de couche de masquage 
pendant le dopage des zones drain et source par les atomes de Bore. 
 
I.2.3 Photolithogravure 1 : définition des zones dopées de source et drain (masque 1) 
Cette étape permet d’ouvrir l’oxyde de masquage afin de définir les zones dopées drain et 
source (figure 24) ; elle comporte une photolithographie et une gravure humide réalisées 
suivant la procédure ci-dessous : 
• Dépôt de la résine positive S1818. 
• Exposition aux UV (masque 1), durée 7 s avec une lampe émettant à une longueur 
d’onde de 365 nm.  
• Développement pendant une minute pour enlever la résine insolée.  
• Gravure chimique de l’oxyde par une solution tamponnée (buffer) HF pendant 11 à 12 
min.  




• « Remover » pendant 5 minutes permettant d’enlever la résine non insolée.  
 
 
Figure 24. Ouverture des zones dopées de source et drain. 
 
I.2.4 Dopage des zones source et drain  
Ce dopage se fait à haute température à partir d’une source solide de Bore (plaquette de verre 
de Bore, placée en vis-à-vis des plaques de Silicium). Cette étape est effectuée sous 
atmosphère d’azote suivant le protocole ci-dessous :  
 
Etape Description du procédé Durée  
Pré dépôt 
Rampe de température de 700 à 
1050°C 
Palier de température 1050°C 
Descente en température de 1050 à 
700°C 
30 min  
 
30 min  
60 min  
Gravure du verre de bore HF 10% Jusqu’à hydrophobie 
Diffusion des dopants 
Rampe de température de 700 à 
1050°C 
Palier de température 1050°C 
Descente en température de 1050 à 
700°C 
Etape effectuée sous N2 (4L/min) 
et O2 (0,5 L/min) 
30 min 
 
30 min  
 
Tableau 1.  Récapitulatif et mode opératoire de l’étape de dopage des zones source et drain. 
 
Figure 25. Définition des zones dopées de source et drain. 
La qualité du dopage est vérifiée par mesure de conduction électrique dans des zones dédiées. 
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I.2.5 Photolithogravure 2 (isolation des transistors masque 2) 
Le principal inconvénient de ce dopage est la diffusion du Bore dans l’oxyde de masquage, 
qui devient de qualité médiocre. Il est donc nécessaire de graver cet oxyde au niveau des 
zones actives des transistors. Un deuxième masque est utilisé et permettra ensuite le dépôt ou 
la croissance d’une nouvelle couche d’oxyde de grille de meilleure qualité isolante. 
Pour réaliser cette gravure, la même procédure que celle de la photolithogravure 1 est 
appliquée. 
 
I.2.6 Nettoyage RCA  
Avant de procéder aux différentes étapes (oxydation et dépôts), un second nettoyage RCA est 
effectué. Après avoir mis le silicium à nu, il permet d’assurer la propreté de la surface de 
canal et d’éviter toute contamination organique ou métallique qui pourrait jouer le rôle de 
pièges pour les porteurs.  
Ce nettoyage est très important pour améliorer la qualité de l’interface entre le silicium et 
l’oxyde de grille. 
 
I.2.7 Oxydation de grille  
Les plaques ont été mises rapidement, après l’étape de rinçage, dans le tube d’oxydation sèche 
à 1100°C afin d’obtenir une couche d’oxyde d’épaisseur de 70 nm, réalisée sous flux 
d’oxygène (2,5 l/min) pendant 20 minutes. La qualité de cet oxyde aura un effet sur les 
propriétés électriques du transistor.  
Pour déterminer la qualité de l’oxyde déposé, une capacité MOS a été fabriquée en déposant 
une couche d’oxyde sur une plaque de silicium vierge, et en mesurant par la suite la capacité 
en fonction de la tension C(V). L’obtention d’une faible tension de bandes plates permet de 
valider la bonne qualité électrique de l’oxyde de grille.  
 
I.2.8 Dépôt de nitrure de silicium  
Une couche de nitrure de silicium (Si3N4) est déposée par la méthode LPCVD (Low Pressure 
Chemical Vapor Deposition) à une température de 600 °C et obtenue par décomposition 
thermique de sources gazeuses, l’ammoniac (NH3) et  le silane (SiH4) avec un débit de 50 
sccm pour chacune et sous pression de 400 mbarr. 
L’épaisseur de la couche de nitrure de silicium est fixée à 50 nm pour la suite de notre étude.  
Cette couche donnera au transistor ses propriétés chimiques et de détection. De plus, elle 




servira de couche sensible et de barrière à la diffusion de molécules aqueuses (H2O, H3O+, 
OH-).  
I.2.9 Dépôt de la couche sacrificielle (Germanium)  
Le Germanium a été choisi pour sa sélectivité de gravure par rapport aux autres matériaux 
utilisés dans notre processus. En effet, il se grave aisément à l’eau oxygénée. 
Cette étape consiste donc à déposer une couche de Germanium par LPCVD à partir de 
germane d’une épaisseur de 500 nm constituant la couche sacrificielle. Celle-ci sera gravée à 
la fin du procédé pour libérer la grille du transistor qui sera ainsi suspendue (figure 26). 
L’épaisseur de la couche de Ge sera classiquement de 500 nm, mais pourra être modifiée de 
manière à déterminer l’influence de cette caractéristique technologique. 
 
 
Figure 26. Vue en coupe de la structure d’un SGFET après oxydation sèche,  
dépôt de la couche de nitrure de silicium (Si3N4) puis de la couche sacrificielle (Ge). 
 
I.2.10 Photolithogravure 3 : ouvertures des contacts et ancrage du pont (masque 3)  
Le dépôt  par LPCVD  du germanium est suivi d’une gravure partielle permettant  d’une part 
d’encastrer les pieds du pont servant de grille suspendue, et d’autre part de prendre les 
contacts avec les zones dopées de source et drain (figure 27). Pour cette étape de gravure, on 
utilise la méthode RIE (Reactive Ion Etching) en utilisant un plasma SF6 dans les conditions 
citées dans le tableau suivant [70] :  
 
 
Tableau 2. Paramètres de gravure utilisés pour la gravure de la couche sacrificielle 
 
Le principe de la gravure est basé sur la création d’un plasma entre deux électrodes par une 
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Absorbés sur le matériau à graver, ceux-ci réagissent chimiquement avec la surface et forment 
un composé volatile qui sera évacué par un groupe de pompage.   
 
 
Figure 27. Vue en coupe de la structure d’un SGFET 
 après définition de la géométrie de la couche sacrificielle. 
 
I.2.11 Dépôt de nitrure de silicium et définition des prises de contact (masque 4)  
Une couche de nitrure de silicium de 50 nm est déposée par LPCVD. Elle servira à protéger et 
isoler électriquement la surface inférieure de la grille. L’étape technologique suivante consiste 
à effectuer l’ouverture de fenêtres dans les deux couches isolantes (Si3N4, SiO2), afin 
d’assurer le contact électrique entre les métallisations et les zones actives du transistor (figure 
28).  L’ouverture se fait par photolithogravure. La gravure du nitrure est réalisée par plasma 
(RIE). Il est alors nécessaire de graver les deux couches de nitrure de silicium avant 
d’atteindre  l’oxyde. Cette étape permet d’ouvrir les deux zones de source et drain.  
L’oxyde de grille est gravé par une solution HF, et la fin de la gravure est observée par un test 
d’hydrophobie sur des zones témoins.    
 
 
Figure 28. Vue en coupe de la structure d’un SGFET après l’étape de prise de contact drain et source. 
 
I.2.12 Dépôt et définition de la couche structurelle (masque 5)  
Cette étape consiste à déposer une couche de silicium polycristallin très dopé de type P d’une 
épaisseur de 500 nm. Le silicium très dopé au bore est déposé sous forme amorphe par 
LPCVD et ensuite cristallisé à 600 °C pendant 12h. 
L’étape de photolithographie est réalisée avant de déposer la couche de nitrure de silicium. 
Elle est suivie d’une gravure plasma au SF6 (RIE) du silicium polycristallin, permettant ainsi 
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de définir les prises de contacts drain et source, ainsi que la géométrie du pont-grille. La 
figure 29 représente la structure après le masque 5. 
 
Figure 29. Vue en coupe de la structure d’un SGFET après définition de la couche structurelle  
ainsi que la prise de contact drain et source. 
 
I.2.13 Dépôt de la couche de nitrure de silicium (masque 6) 
Un dépôt LPCVD d’une fine couche de nitrure de silicium d’épaisseur 50 nm permet d’isoler 
électriquement et entièrement la couche de silicium polycristallin qui forme la grille 
suspendue. Elle est suivie d’une gravure plasma au SF6 (RIE) de cette couche de nitrure. 
La figure 30 représente la structure après le masque 6. 
 
Figure 30. Vue en coupe de la structure de SGFET après dépôt de nitrure et le masque 6. 
 
Ce masque est conçu pour assurer une isolation complète de la grille, il reprend les mêmes 
motifs que ceux utilisés pour le masque précédent (masque 5) mais avec des dimensions 
supérieures (2 µm sur chaque dimension de chaque motif) pour l’isolation des flancs de la 
grille en silicium polycristallin.  
 
I.2.14 Ouverture des contacts de drain, de source et de grille (masque 7)  
Avant de procéder au dépôt de l’aluminium, la dernière couche déposée de nitrure de silicium 
est gravée au plasma RIE afin d’ouvrir les contacts de la grille, de la source et du drain sur la 
couche de silicium polycristallin P+.  
La figure suivante (figure 31) représente la structure après cette étape de masquage et de 
gravure : 
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Figure 31. Vue en coupe de la structure d’un SGFET après ouverture dans le Si3N4. 
 
 
Lors de cette étape, l’arrêt de gravure du nitrure sur le silicium polycristallin P+ est facilement 
maitrisable, vue la différence d’épaisseur entre ces deux couches (rapport de 10). Bien que la 
cinétique de gravure de ces dernières soit quasiment identique, une légère surgravure du 
polysilicium n’altèrera pas le bon fonctionnement du dispositif. 
 
I.2.15 Dépôt d’aluminium et définition des pistes métalliques (masque 8) 
Cette partie se déroule en deux principales étapes : 
Un dépôt d’aluminium de 500 nm d’épaisseur est réalisé dans un bâti d’évaporation par 
effet joule sous vide (10-6 mbar). 
Une étape de photolithographie (masque 8) suivie d’une gravure humide (acide 
orthophosphorique H3PO4) à 50°C de la couche d’aluminium permet ainsi de réaliser des 
prises de contacts éloignées de la partie sensible du transistor. 




Figure 32. Vue en coupe de la structure d’un SGFET  
après photolithogravure de définition des contacts d’aluminium. 
 
I.2.16  Encapsulation (masque 9)  
Le dispositif étant utilisé en milieu aqueux, cela implique de mettre la partie sensible en 
contact avec le milieu à analyser et d’isoler électriquement les pistes d’aluminium. Pour cela 
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le transistor doit être entièrement encapsulé avec une couche isolante. Cette étape constitue un 
point clé pour le bon fonctionnement du capteur et sa durée de vie. 
 Plusieurs types de matériaux ont été testés pour cette étape et seront présentés plus loin dans 
ce chapitre. Le schéma de la figure 33 montre la première version d’encapsulation : 
 








Figure 33. Représentation de la structure SGFET après protection des contacts (masque 9) 
Structure réalisée : avant (a) et après (b) l’encapsulation 
c) vue en coupe de la structure après recouvrement et isolation des contacts d’aluminium. 
 
I.2.17 Libération de la grille du SGFET 
Cette phase du procédé vise à graver totalement la couche sacrificielle afin de libérer les ponts 
des transistors. Pendant la gravure, l’échantillon est immergé dans la solution de gravure 
(H2O2) portée à une température de 80°C pendant environ 30 minutes. À la fin de la gravure 
de la couche sacrificielle, la solution de gravure est remplacée progressivement par celle de 
rinçage afin d’éviter de sortir l’échantillon. Le rinçage est ensuite effectué à l’alcool, de 
manière à limiter la striction et l’affaissement de la structure des ponts [69]. Le séchage des 
microstructures se fait dans une enceinte à 150°C pendant 15 min. La figure 34 montre la 






















Figure 34. Vue en coupe de la structure d’un SGFET  
après libération de la couche structurelle (pont-grille suspendue). 
  
Pour bien déterminer la fin de la gravure, nous utilisons plusieurs motifs, appelés « motifs de 
fin de gravure ». Ces motifs sont des plots en matériaux structurels (empilement des couches 
nitrure de silicium, silicium polycristallin, nitrure de silicium) attachés au substrat par 
l’intermédiaire de la couche sacrificielle. Au fur et à mesure de la gravure de la couche 
sacrificielle, les plots se détachent graduellement (en fonction de la géométrie des motifs) du 
substrat (figure 35). A la fin de la gravure, les motifs se détachent totalement du substrat et 
surnagent dans la solution de gravure (H2O2). L’absence de ces motifs de leurs positions sur le 
substrat nous sert à repérer la fin de gravure.  
 
Figure 35. Principe des motifs de fin de gravure. 
 
Il existe également des structures de type « spirale ». Elles sont constituées de matériau 
structurel (nitrure de silicium
 
/ silicium polycristallin / nitrure de silicium) et leur largeur 
correspond à celle du pont de plus grande largeur. 
Leur observation au microscope après la gravure permet de garantir la gravure complète de la 
couche de germanium. 
 
 
Figure 36. Photographie d’une spirale soulevée.  
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I.3 Description du procédé basse température 
Les transistors couches minces (TFT) à grille suspendue (SGTFT) sont fabriqués en utilisant 
les mêmes masques que ceux utilisés pour le procédé haute température (SGFET), cependant, 
les deux premiers masques vont être utilisés avec de la résine négative. Les autres masques 
seront utilisés comme pour le procédé standard, avec de la résine positive. 
 
I.3.1 Couche d’isolation  
Dans ce procédé, les transistors sont réalisés sur des substrats de silicium qui peuvent être 
remplacés par une plaque de verre. Ces substrats seront recouverts par une couche d’isolation 
qui peut être du SiO2 ; c’est la première étape dans le procédé. La technologie basse 
température nous impose de déposer la couche de SiO2 par APCVD (Atmospheric Plasma 
Chemical vapor Deposition) à 420°C.  
 
I.3.2 Dépôt du silicium polycristallin  
Le dépôt de la couche de protection est suivi par le dépôt d’une couche de 350 nm de silicium 
amorphe par LPCVD aux conditions standards de 550 °C et 90 Pa. Les couches de silicium 
non dopées et dopées sont obtenues lors du même dépôt. Dans un premier temps, les 200 nm 
de silicium non intentionnellement dopées de la couche active sont obtenues                                                                                                                            
en injectant dans le réacteur seulement du silane, puis, sans interrompre le dépôt ni casser le 
vide, un gaz dopant (diborane, dans notre cas) est introduit à son tour pour assurer le dopage 
des 150 nm restant à déposer. Cette couche de 350 nm est ensuite cristallisée dans ce même 
four à 600 °C pendant 12 heures, sans remise à l’air, afin d’éviter toute pollution. Cette 
technique maîtrisée par l’IETR, est appelée dépôt monocouche [150] et a pour but d’éliminer 
l’interface entre la couche active et les zones de drain et de source. Une fois cette couche de 
silicium (monocouche) déposée, la première étape de gravure commence.  
 
I.3.3 Définition des zones dopées de source et drain (masque 1)  
Cette étape de photolithographie est assez délicate, car elle consiste à graver entièrement la 
partie du silicium fortement dopée sans trop attaquer la partie inférieure qui doit servir de 
couche active. En connaissant la vitesse de gravure du silicium polycristallin en plasma SF6 
(tableau 3) [70], le temps de gravure peut être estimé. Afin de nous assurer que toute la 
couche dopée a été gravée, des mesures de résistivité sont effectuées sur des motifs de test.  
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Figure 37. Définition des zones dopées de source et drain. 
 
Après cette gravure, la résine négative SU8 2002 se détache difficilement de la surface du 
silicium. Un traitement particulier est nécessaire pour bien l’enlever. Au cours de ce 
traitement, les échantillons sont trempés dans un bain de « Remover », à une température de 
80°C pendant 15 minutes.  
 
I.3.4 Isolation des transistors (masque 2)  
Cette étape a pour but d’isoler les futurs transistors les uns par rapport aux autres par la 
gravure RIE de la couche de silicium polycristallin non dopé à l’aide d’un plasma SF6, dont 
les conditions opératoires ont été présentées dans le tableau 3. La figure suivante représente la 
structure à l’issue de cette étape. 
A la suite de cette gravure, un nettoyage RCA est nécessaire pour s’assurer de la propreté de 
la surface où se formera le canal et éviter toute sorte de contamination organique ou 
métallique qui pourrait dégrader les performances électriques de nos transistors. 
 
 
Figure 38. Isolation des transistors. 
 
La différence entre les deux procédés de fabrication (basse et haute température) réside au 
niveau de ces deux premières étapes de masquage, ainsi qu’au niveau de l’oxyde de grille, qui 
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se fera dans ce procédé à basse température par la technique APCVD à la place de l’oxydation 
sèche. Quant à la suite de ce procédé, elle est la même que celle utilisée dans le procédé haute 
température. La figure suivante présente la structure finale du transistor TFT à grille 
suspendue fabriqué à basse température. 
 
 
                                            Figure 39. Structure finale du transistor SGTFT. 
 
I.4 Configuration et dimensions des transistors 
Les transistors sont répartis sur le substrat, dans des cellules contenant trois transistors ayant 
des ponts et des canaux de différentes géométries et dimensions. La figure 40 montre la 
répartition de ces cellules sur le substrat ainsi que les différentes dimensions pour le pont de 









Figure 40. Cartographie de la plaque (wafer) à SGFETS. 
 
La figure 41 présente une photo prise par un microscope électronique à balayage de (MEB) 
d’un transistor à grille suspendue avec un zoom sur le pont-grille et les ailettes dues à 
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Figure 41. Micrographie MEB des structures et du pont suspendu. 
 
Les différentes dimensions des transistors à grille suspendue (figure 42), sont répertoriées 
dans le tableau 4. 
                             
Figure 42. Schéma du transistor à grille suspendue. 
 
 
Transistor gauche Transistor du milieu Transistor droit 
Largeur du canal W 36 µm 60 µm 110 µm 
Longueur du canal L 15 µm 23 µm 12 µm 
Largeur du pont grille lg 22 µm 30 µm 20 µm 
Longueur du pont grille Lg 70 µm 95 µm 140 µm 
 
Tableau  4. Dimensions du canal et du pont de grille pour chaque transistor d’une cellule. 
 
I.5 La hauteur de grille  
Elle est définie par l’épaisseur de la couche sacrificielle. La variation de cette épaisseur a une 
influence sur les caractéristiques électriques du transistor à grille suspendue. Elle sera étudiée 
par la suite.  
 
I.7 Synthèse des différents capteurs   
La première et la troisième couche de nitrure de silicium ont été fixées à une épaisseur de 50 
nm. En revanche, la deuxième couche de Si3N4, comme elle intervient dans la tenue 
mécanique du pont-grille, a été déposée avec des épaisseurs différentes sur l’ensemble des 
capteurs réalisés. Les premiers capteurs ont été réalisés avec une épaisseur de 50 nm. Les 
suivants, pour lesquels la hauteur de gap est plus importante, ont été réalisés avec une 




épaisseur de nitrure de 70 nm de manière a augmenter la robustesse des ponts suspendus. 
D’autres paramètres changent d’un capteur à un autre, ils sont regroupés dans le tableau 
suivant. 
Epaisseur de 
germanium [gap] (nm) 
Epaisseur de nitrure 
deuxième couche (nm) Procédé technologique 
360 
 70 nm Basse Température (BT) 
450 50 nm Haute Température (HT) 
480 
 70 nm  Haute Température (HT) 
560 70 nm Haute Température (HT) 
640 70 nm BT et HT 
840 70 nm Haute Température (HT) 
 
Tableau 5. Spécificités des différentes plaques à transistors fabriquées. 
 
II. Procédé de réalisation des canaux microfluidiques en PDMS 
Les canaux sont réalisés en PDMS (PolyDiMethylSiloxane) et les moules avec une résine 
négative SU8 2050. 
Les canaux sont d’abord dessinés afin de réaliser des masques de photolithographie 
spécifiques. Ces masques sont utilisés sur des substrat de silicium couverts de résine SU8. La 
résine est ensuite développée, créant un moule pour la structure en PDMS. Le PDMS est alors 
versé dans ces moules dans son état liquide, et suivant un procédé décrit ci-après. Il devient 
alors solide et forme les canaux dans le PDMS. La figure suivante illustre les différentes 
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II.1 Préparation des moules en SU8 
Les moules représentant les reliefs en SU8 (épaisseur 50 µm) des canaux microfluidiques sont 
faits en utilisant un masque photolithographique sur un substrat couvert de résine négative.  
La procédure et les conditions de l’enduction de la résine négative ainsi que l’insolation sont 
récapitulés dans le tableau suivant : 
Etape Description 
Nettoyage et préchauffage  
du substrat 120°C pendant 5 minutes 
Enduction de la résine  
SU8-2050 à la tournette voir tableau 7 
Pré-recuit 65°C pendant 6 minutes puis 95°C pendant 20 minutes 
Exposition  lampe à 365 nm, (10,1 mJ / cm2) pendant 35 secondes 
Post-recuit 65°C pendant 2 minutes puis 95°C pendant 10 minutes 
Développement Développeur SU8 dédié : environ 5 minutes 
Rinçage à l’acétone suivi de l’éthanol  
Post-recuit 2  150°C pendant 10 minutes pour durcir les motifs 
 
Tableau 6. Procédé de l’enduction pour la résine SU8. 
 
Les accélérations des deux phases d’enduction pour le plateau de la tournette, ont été fixées à 
100 et 300 tours/min respectivement, et cela pour toutes les résines SU8. Cependant, il faut 
définir les vitesses de ces deux phases ainsi que les temps pour chaque type de résine SU8 et 
selon l’épaisseur voulue. Dans notre cas, la SU8-2050 a été utilisée et l’épaisseur obtenue est 
de 50 µm. Le réglage est décrit le tableau suivant : 
Phases Vitesse  Temps associé 
Phase 1 500 tours 10 secondes 
Phase 2 3000 tours 30 secondes 
 
Tableau 7. Réglage des deux plateaux de la tournette d’enduction pour la SU8. 
 
II.2 Préparation du PDMS 
 La préparation du PDMS est faite en utilisant un pré-polymère (Sylgard 184 Silicone 
Elastomer Kit) mélangé avec un agent réticulant (184 curing agent) avec des proportions bien 
déterminées suivant ces étapes : 
1. Mélanger le pré-polymère avec l’agent réticulant, 10 volumes pour 1 volume 
respectivement. 
2. Passer le mélange dans la centrifugeuse ou dans une étuve à pompe à vide, pour 
éliminer les bulles sur sa surface. 




3. Couler sur un moule en résine négative SU8. 
4. Mettre au four à 70°C pendant 1h minimum (pour effectuer la réticulation du PDMS).  
5. Trouer les entrées/sorties des canaux à l’aide d’une aiguille creuse biseautée. 
 
Caractéristiques techniques 
Les tailles standards des canaux sont : une épaisseur de 50 µm, et une largeur qui doit être 
supérieure à la zone sensible du transistor. Dans un premier temps, la largeur choisie est de 
500 µm afin de faciliter le placement du canal sur le capteur. 
 
II.3 Méthode de collage  
La méthode utilisée est celle dite collage par plasma à oxygène. Tout d’abord, la surface de 
PDMS à coller sur le capteur est nettoyée soit par une bande de ruban adhésif soit par l’alcool, 
ce qui permet d’améliorer l’adhérence. Le PDMS et le capteur sont ensuite placés sur un 
support en verre,  auparavant nettoyé avec de l’alcool. Ce support est mis dans le sas à vide, 
qui sera ensuite saturé en oxygène. Le plasma à oxygène est activé. Les échantillons vont à 
l’issu de ce plasma naturellement adhérer l’un à l’autre grâce à des liaisons SiO2 créées à la 
surface, tout simplement en appliquant une petite pression par-dessus. Le traitement au 
plasma des échantillons est d’une durée de 30 à 40 secondes pour une bonne adhésion. 
 
II.4 Schéma des différentes géométries utilisées et leur intérêt 
Deux géométries des canaux en PDMS ont été réalisées, la géométrie perpendiculaire à la 
grille du transistor et la géométrie parallèle. 
 
II.4.1 La géométrie parallèle 
 La position du canal dans cette géométrie est parallèle au transistor, donc la majorité du flux 
du liquide passera en contournant la zone sensible, cela pourrait influencer sur la sensibilité de 
notre dispositif. Cela nous a poussé à envisager d’autres géométries pour le canal.  
 
     
Figure 44. Géométrie parallèle 




II.4.2 La géométrie perpendiculaire 
Cette géométrie a été conçue pour éventuellement remédier aux problèmes de sensibilité 
rencontrés dans la géométrie précédente. La position du canal microfluidique dans cette 
nouvelle géométrie est perpendiculaire à la grille du transistor, cela veux dire, que le flux de 
liquide est perpendiculaire à la grille du transistor et devrait permettre d’augmenter 
l’efficacité de mesure, grâce à la grande présence du liquide sous le pont-grille (zone sensible 
du transistor).  
 
   
Figure 45. Géométrie perpendiculaire. 
 
III. Problématique de compatibilité entre  les deux technologies 
Comme il a été mentionné au début de ce chapitre, le système complet consiste à associer les 
technologies de microfabrication et de microfluidique intégrée, développées par l’équipe 
Biomis du laboratoire SATIE et les capteurs de charges SGFET développés à l’IETR. 
 Des essais préliminaires qui ont été réalisées par L. Griscom, du laboratoire SATIE - ENS et 
O. De Sagazan de l’IETR, ont permis de valider la compatibilité globale entre ces deux 
technologies et la possibilité de détecter la présence de liquides s’écoulant dans les 
microcanaux, ainsi que des variations de pH du milieu mesuré.  
Dans le paragraphe suivant, la compatibilité des deux technologies sera vérifiée par le 
contrôle et l'optimisation de l'adhérence entre le PDMS et la surface du capteur, la bonne 
isolation électrique, et le contrôle du comportement électrique du capteur après collage. 
Après une étude permettant d'obtenir une bonne adhésion entre le substrat contenant le 
capteur et le moulage microfluidique, des tests en écoulement ont été réalisés. 
La grande difficulté rencontrée est le positionnement du canal en PDMS sur les microcapteurs 
(transistors), qui nécessite un alignement précis. De plus, le temps entre la sortie des 
échantillons du sas et leur collage ne doit pas excéder une dizaine de secondes.   






Figure 46. Intégration du canal sur le SGFET. 
 
Une autre difficulté rencontrée lors du collage est la pression exercée sur les échantillons qui 
peut  provoquer l’écrasement partiel ou total du pont suspendu sur le micro-capteur. 
Après le collage des microcanaux en PDMS, les transistors sont testés électriquement pour 
vérifier que leur fonctionnement n’est pas dégradé lors du collage. 
 
IV. Mise au point et améliorations technologiques 
IV.1 Isolation des pistes (protection finale)  
Comme les transistors à grille suspendue seront utilisés dans des milieux aqueux, cela 
implique qu’il faut bien isoler la partie électrique du dispositif représentée par les pistes 
d’aluminium. Donc une couche de passivation avec des bonnes qualités électriques doit 
permettre de diminuer la perméabilité en milieu aqueux. Par ailleurs, cette couche finale devra 
être compatible avec le collage des microcanaux. 
 
IV.1.1 Choix des matériaux d’isolation  
La couche de passivation doit présenter de bonnes qualités électriques afin de diminuer la 
perméabilité en milieu aqueux. Cependant, le dépôt de cette couche présente des contraintes 
décrites ci-dessous. 
• Cette couche étant déposée après l’aluminium, la température maximale de dépôt ne 
doit pas excéder 300°C.  
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• L’épaisseur de la couche déposée doit être suffisante pour réaliser une bonne isolation 
électrique, mais pas trop importante pour ne pas créer un relief trop important qui 
pénalisera l’accès à la zone sensible du capteur.  
• Une durée de dépôt raisonnable est également l’un des paramètres dont il faudra tenir  
compte pour le choix de cette couche d’isolation.  
• Il faudra assurer la compatibilité avec la suite du procédé (collage du PDMS). 
Pour cela, différentes couches de passivation couramment utilisées au sein du laboratoire ont 
été insérées dans les procédés de fabrication des SGFETs. Bien entendu, ces dépôts sont 
effectués avant la libération du pont suspendu. 
 
Trois couches différentes d’isolation d’une épaisseur de 500 nm chacune, ont été déposées sur 
nos structures  SGFET :  
• L’oxyde de silicium déposé par  pulvérisation cathodique (sputtering), 
• Le nitrure de silicium déposé par PECVD, 
• L’oxyde de silicium déposé à pression atmosphérique APCVD (Atmospheric Pressure 
Chemical Vapor Deposition). 
 
IV.1.2 Test d’isolation entre les pistes d’aluminium (avec une goutte sur les pistes)  
Le test qualitatif consiste à mettre de l’eau sur une plaque test contenant seulement des pistes 
en aluminium disjointes, couvertes d’une des trois couches d’isolation étudiées et relever le 
courant circulant entre les pistes (figure ci-dessous). Ceci permet de détecter une éventuelle 
fuite au sein de la couche d’isolation ; ceci est fait par un test sous pointes relié à l’appareil de 
caractérisation (HP 4155). 
 
Les échantillons de test contiennent donc : 
• Une plaque de silicium monocristallin + une couche d’oxyde de silicium  
• Des pistes en Aluminium de 500 nm d’épaisseur 
• Une couche de passivation de 500 nm d’épaisseur soit :  
           De nitrure de Silicium (PECVD) 
           D’oxyde de silicium obtenu par pulvérisation cathodique 
           D’oxyde de silicium (APCVD) 
 
Les caractéristiques de dépôt de ces couches sont données dans le tableau ci-dessous : 





Matériau Méthode de dépôt  Température de dépôt Durée de dépôt pour 500 nm 
SiO2 APCVD 350°C 30 min  
Si3N4 PECVD 150°C 50 min 
SiO2 
Pulvérisation 
cathodique  Sans chauffage 2 h 30 min 
  
Tableau 8. Caractéristiques de dépôt pour chaque couche d’isolation. 
 
   
 
Figure 47. Plaques de test de la couche d’isolation : a) vue de coupe, b) vue de face. 
 
IV.1.3 Gravure des différentes couches d’isolation  
Le temps de gravure qui est un paramètre technologique important, diffère d’une couche à 
l’autre, et dépend également du type de gravure utilisée sur la couche. Ces paramètres sont 
regroupés dans le tableau suivant. 
 
Couche d’isolation Type de gravure Temps de gravure Observations 
SiO2 pulvé Gravure humide 20 secondes  
SiO2 APCVD Gravure humide 10 minutes 
le HF commence à 
attaquer les pistes 
d’aluminium  
SiO2 APCVD Gravure sèche 15 minutes  
Si3N4 PECVD Gravure sèche 1 minute 10 secondes  
 
Tableau 9. Paramètres de gravure pour chaque couche d’isolation. 
 
IV.1.4 Tests électriques 
Les premiers tests consistaient à relever le courant entre les pistes dans l’air pour obtenir une 
courbe de référence. D’après ces résultats (figure 48), les courants pour les trois couches 
d’isolation sont inférieurs au nano ampère, et sont très donc très faibles. 





Figure 48. Variations du courant entre les pistes d’aluminium  
recouvertes d’une des trois couches isolantes dans l’air. 
 
Ensuite, des tests ont été faits en mettant des gouttes d’eau sur ces plaques, puis la variation 
des courants est relevée par l’analyseur et représentée sur la figure 49.  
La figure 49 montre un comportement différent selon les isolants choisis, les courbes les 
courants relevés sont de :  
• 10-8  à  10-6 A, pour la plaque recouverte de SiO2 pulvé. 
• 10-10 A, pour la plaque recouverte de SiO2 APCVD. 
• 10-10 A, pour la plaque recouverte de Si3N4 PECVD. 
 
Figure 49. Variations du courant entre pistes d’aluminium  
recouvertes d’une des trois couches isolantes avec une goutte d’eau sur les pistes. 
 




D’après ces résultats, la plaque recouverte d’oxyde de silicium déposé par pulvérisation a 
présenté un courant de l’ordre de quelques micro ampères, confirmant une fuite causée par la 
qualité médiocre d’isolation de cette couche. Par contre, les deux autres plaques ont montré 
une bonne isolation électrique dans les milieux aqueux et pourront donc être utilisées.  
La couche de SiO2 déposée par APCVD présente de bonnes qualités d’isolation électrique, 
cependant, dans les milieux acides les structures subissent des dégradations. 
Notre choix s’est donc porté sur le nitrure de silicium déposé par PECVD, pour ces qualités 
d’isolation électrique. De plus, nous obtenons une bonne adhérence des canaux en PDMS sur 
les transistors protégés par cette couche d’isolation après le collage en utilisant le traitement 
sous plasma O2. 
 
IV.2 Vérification de l’isolation électrique après collage des canaux microfluidiques 
Cette dernière étape permet de certifier la compatibilité des matériaux choisis et le bon 
collage du PDMS. Un canal microfluidique en PDMS est collé sur les plaques en pistes 
d’aluminium couvertes par l’une des trois couches de passivation. 
Pour cela, deux types de tests ont été réalisés au sein des deux équipes : 
• Le premier test consiste à faire couler un liquide coloré (rouge) dans le canal juste 
après collage du canal et regarder s’il y a une éventuelle fuite entre le PDMS et le 
substrat à l’œil nu. 
• Le deuxième test est un test électrique, qui consiste, à mesurer le courant entre deux 
pistes, comme décrit précédemment, tout en injectant l’eau dans le canal en PDMS à 
l’aide d’une seringue. 
  
Résultats  
• Lors du premier test (visuel), la plupart des  échantillons ne présentent aucune 
fuite et le liquide circule normalement dans le canal et ressort par le deuxième trou 
(la sortie) sans difficulté apparente ; néanmoins sur quelques échantillons, des 
fuites à l’interface PDMS/capteur apparaissent et sont dues au décollage du PDMS 
coté trous. Sur d’autres échantillons, le liquide circule dans le canal mais il 
remonte vers l’entrée (premier trou) ou bien il ne rentre pas du tout dans les 
canaux et cela crée des fuites au niveau du trou d’entrée. Cela est dû au mauvais 
perçage des trous, ce qui bouche l’entrée et/ou la sortie des canaux. 




• Quant au test électrique, il a permis de vérifier la bonne isolation électrique après 
le choix adéquat de la couche finale de passivation.      
 
IV.3 Principale difficulté technologique  non résolue  
Sur certains transistors, la structure suspendue n’a pas pu être libérée à cause de la mauvaise 
gravure du germanium à l’eau oxygénée H2O2, comme le montre les photos MEB suivantes. 
 
             
 
Figure 50. Photographies  d’un transistor SGFET avec les résidus de germanium 
 
Ces deux photos montrent bien des résidus de la couche sacrificielle du germanium dans les 
zones drain et source du transistor. Ce problème n’a pas été résolu et cela malgré que la durée 
de gravure à l’eau oxygénée a été allongée jusqu’à 15 minutes supplémentaires. 
 
Conclusion 
Nous avons réussi à fabriquer des transistors utilisables dans les milieux aqueux et qui 
possèdent une bonne isolation électrique grâce à la couche finale de passivation en nitrure de 
silicium. Ensuite, un système microfluidique constitué des microcanaux en PDMS de largeur 
de 500 µm, suffisante pour aligner les transistors dans ces canaux, a été intégré sur ces 
capteurs. Le système global (capteurs + microcanaux) peut être caractérisé pour une 


















CHAPITRE III : 
Caractérisations électriques  








Ce chapitre présente le fonctionnement et la caractérisation des transistors à grille suspendue 
seuls, avant leur intégration avec les canaux microfluidiques, afin de valider leur bon 
fonctionnement comme capteurs chimiques. 
La première partie est dédiée à la théorie du fonctionnement des transistors à grille suspendue 
et à leur caractérisation électrique dans différentes ambiances. Une deuxième partie est 
























I. Fonctionnement des transistors à grille suspendue SGFET 
Avant de commencer à étudier les caractéristiques des transistors à effet de champ à grille 
suspendue, une première partie est dédiée à la théorie des transistors MOS (Métal Oxyde 
Semiconducteur), car les transistors SGFETs sont issus de cette technologie.  
Ensuite, une deuxième partie est consacrée à la caractérisation des transistors à grille 
suspendue dans l’air, puis dans l’eau et dans des solutions de différentes valeurs du pH. Enfin, 
les résultats de la sensibilité au pH de ces transistors sont présentés ainsi qu’une étude de la 
stabilité de la mesure à la fin de ce chapitre. 
 
I.1 Structure et principe de fonctionnement du transistor à effet de champ à grille isolée 
MOSFET (type P) 
Le transistor est essentiellement constitué d’un substrat de type N, dans lequel deux zones de 
diffusion P+ constituent les électrodes source et drain. Une capacité MOS est réalisée sur le 
substrat entre la source et le drain dont l’oxyde de silicium est l’isolant. L’électrode de 
commande de la capacité MOS constitue la grille du transistor. 
Dans le cas des transistors à inversion (cas de nos SGFETs) sans polarisation de la grille, le 
seul courant qui peut résulter d’une polarisation source-drain est le courant inverse de l’une 
des deux jonctions et qui est très faible (négligeable). Par contre, si la capacité MOS grille-
substrat est en régime d’inversion, un canal p à la surface du semi-conducteur relie la source 
et le drain. Il en résulte qu’une polarisation source-drain donne naissance à un courant drain-
source appelé courant de drain. Ce courant est autant plus important que le canal est 
conducteur pour une polarisation drain-source donnée ; il est donc modulé par la tension de 
polarisation de la grille. 
Le principe de fonctionnement du transistor à effet de champ à grille isolée consiste donc à 
moduler, par la tension grille, la conductivité du canal drain-source résultant de la couche 
d’inversion créée à la surface du semiconducteur.  
En absence de polarisation, le transistor est normalement isolant, la grille doit être polarisée 
par une tension supérieure (en valeur absolue) à la tension de seuil |VGS| >|VT| pour que le 








Etat bloquant  
En absence de toute polarisation la capacité MOS est en régime de déplétion, le transistor est 
normalement bloqué.  
Etat passant  
Le transistor est polarisé par une tension grille-source VGS négative, supérieure à la tension de 
seuil VT. Une couche d’inversion de type p crée un canal conducteur qui relie la source au 
drain. Le drain est polarisé négativement par rapport à la source par une tension VDS, un 
courant de drain ID (négatif) circule dans le canal.  
Les paramètres électriques suivants peuvent être définis :  
- la transconductance (gm),  
- la tension de seuil (VT),  
- la mobilité d’effet de champ des porteurs (µ),  
- la pente sous le seuil (S).  
 
Régime linéaire ou ohmique 
Si la tension de drain (négative) est faible (|VDS| << |VDSsat|), la variation de conductance du 
canal est négligeable, le courant drain varie proportionnellement à la tension drain-source, le 
transistor fonctionne en régime linéaire. 
Pour des faibles tensions de drain (|VDS| ≤ |VGS – VT|), le courant est donné par l’expression : 














WI µ                                           (24) 
Où W et L représentent respectivement la largeur et la longueur du canal et CI la capacité 
surfacique de l’isolant de grille.  
Pour de très faibles tensions de drain (|VDS| << |VGS – VT|), la variation de conductance du 
canal est négligeable. Le courant de drain est donné par l’expression : 
                                  DSTGSIDS VVVCL
WI )( −−= µ                                                          (25) 
La valeur de la transconductance peut en être alors déduite : 



















                                             (26) 
Régime saturé 
Quand la tension drain-source augmente, la conductance du canal diminue.  




Pour une certaine valeur de VDS, l’accumulation des charge diminue au voisinage du drain, 
c’est le régime de pincement. La tension drain-source correspondante est appelée tension de 
saturation VDSsat, le courant correspondant est appelé courant de saturation IDSsat. 
Donc lorsque |VDS| atteint la valeur de |VGS – VT|, le canal se pince côté drain. Si la tension de 
drain augmente au-delà (en valeur absolue) de cette valeur, l’excédent de tension se retrouve 
aux bornes de la zone désertée, coté drain, dont la résistance est beaucoup plus importante que 
celle du canal. Ainsi, la tension aux bornes du canal reste approximativement égale à VDSsat et 
le courant est alors sensiblement constant et égal à (IDSsat) : 





WI −−= µ                                                      (27) 
La transconductance en régime de saturation est alors déduite de la relation : 


















                                     (28) 
Il existe une forte analogie entre la structure d’un transistor MOS à effet de champ à grille 
isolée et la structure des transistors à effet de champ à grille suspendue.  
 
I.2 Cas des transistors en technologie films minces (silicium polycristallin) 
Le modèle théorique des caractéristiques électriques du transistor à effet de champ en silicium 
monocristallin est transposé dans le cas des transistors en silicium polycristallin.  
Le principe de fonctionnement de ce transistor à grille isolée consiste donc également à 
moduler, par la tension de grille, la conductivité du canal drain-source. Ce canal apparaît à 
l’interface isolant de grille / semiconducteur (zone active du transistor) lorsque la tension de 
grille est supérieure à la tension de seuil du transistor VT. La polarisation drain - source 
permet alors le passage du courant. Néanmoins, dans le cas d’une zone active en silicium 
polycristallin, les porteurs doivent franchir des barrières de potentiel situées à chaque joint de 
grains, ce qui limite la conduction par rapport au cas du MOS à base de silicium 
monocristallin.  
A l’état bloquant, lorsque la tension de grille est insuffisante pour créer un canal  
(|VGS | < |VT|), le courant entre la source et le drain est faible à cause de la résistivité 
relativement importante de la zone du canal en silicium polycristallin non dopé. 
A l’état passant, lorsque la grille est polarisée par une tension supérieure (en valeur absolue) à 
la tension de seuil (en valeur absolue), un canal de porteurs est créé entre source et drain et le 
courant peut circuler. 




I.3 Caractérisation des transistors à grille suspendue SGFETs 
I.3.1 Caractéristique de transfert 
La figure suivante présente une caractéristique de transfert IDS = f(VGS) d’un transistor à grille 
suspendue de type P. 
 
 
Figure 51. Caractéristique de transfert, en échelle semi-logarithmique d'un FET à grille suspendue à canal P. 
 
Cette dernière illustre les 4 zones de fonctionnement du transistor :  
• Zone I : Le transistor est bloqué. Le courant non nul (IDS = IOFF) est principalement dû 
aux porteurs piégés et accélérés par la présence d’un champ électrique au niveau du 
drain.  
• Zone II : Conduction ohmique de toute la couche active.  
• Zone III : Le canal se forme et le courant de drain augmente alors très rapidement avec 
la tension de grille.  
• Zone IV : Le transistor est passant (IDS = ION).  
 
I.3.2 Caractéristiques de sortie 
La figure 52 présente la caractéristique de sortie IDS = f(VDS) d’un transistor pour différents 
VGS. Celle-ci met en évidence le fonctionnement de type linéaire pour de faibles tensions de 
drain et un régime de saturation lorsque |VDS| augmente au-delà de |VGS – VT|. Cette 
caractéristique montre également la modulation du courant de drain par la tension de grille, 
permettant ainsi de mettre en évidence l’effet de champ dans les transistors. 
 






Figure 52. Caractéristiques de sortie d’un transistor FET canal P à grille suspendue. 
 
I.3.3 Tension de seuil 
La tension de seuil (VT) est la tension de grille pour laquelle on observe le début de 
l’accumulation des porteurs formant le canal. Celle-ci traduit donc la limite de conduction du 
transistor. Pour un TFT, la tension de seuil est nettement plus importante que celle d’un MOS 
en silicium monocristallin en raison de l’importante densité de défauts dans les grains, dans 
les joints de grains et à l’interface isolant de grille / couche active. A faible polarisation de 
grille, l’accumulation des porteurs dans les défauts du silicium polycristallin rend l’évolution 
du courant très progressive et la détermination de VT est alors très délicate. Cette tension de 
seuil peut néanmoins être estimée par extrapolation de la courbe IDS = f(VGS) en régime 
linéaire (VDS = -1 V) comme le décrit la figure 53. 
L’expression de la tension de seuil est donnée par : 





V ++Φ= 2                                                        (29) 
où Φs (le potentiel du surface) est la différence entre le milieu du gap des semiconducteurs et 
le niveau de Fermi en volume du semi-conducteur, Qf la densité surfacique de charges piégées 
dans le silicium et à l’interface silicium / isolant par les états pièges situés dans le gap, CI la 
capacité de l’isolant de grille par unité de surface et Vfb la tension de bandes plates. Comme 
annoncé précédemment, la valeur de ce paramètre dépend donc très fortement de l’état de 
l’interface oxyde de grille / couche active, des charges piégées dans l’isolant de grille et des 




défauts présents dans le canal (états pièges dans le gap). De plus, CI étant inversement 
proportionnel à l’épaisseur d’isolant de grille, la tension de seuil évoluera donc linéairement 
avec celle-ci (Vfb évoluant également linéairement avec l’épaisseur d’isolant). 
 
 
Figure 53. Caractéristique de transfert en échelle linéaire d'un TFT à canal P. 
La tension de seuil est déduite par extrapolation de la zone linéaire. 
 
I.3.4 Mobilité d’effet de champ  
La mobilité d’effet de champ de nos transistors est calculée à partir de l’équation de la 
transconductance en régime linéaire (faible VDS). 
La valeur de la mobilité, exprimée en cm²/V.s, est calculée (par analogie avec les transistors 
MOS) à l’aide de l’expression suivante : 
                                                     
DSI
mFE VCW
Lg 11 ×××=µ                                                (30) 
Pour les transistors MOS les mobilités dans un canal de transistor sont de l’ordre de  
580 cm²/V.s pour les électrons et de 230 cm²/V.s pour les trous. La mobilité des porteurs se 
trouvant dans le silicium près de l’interface avec l’isolant est plus faible que celle en volume à 
cause des interactions avec la surface. Donc la mobilité des porteurs dans le canal est plus 
faible que celle du matériau massif. 
Cependant cette mobilité dépend fortement du champ électrique commandé par la tension de 
grille. Par conséquent, en régime passant pour de fortes polarisations de grille, la mobilité des 
porteurs dans le canal chute considérablement à cause des collisions entre les porteurs 
(électrons ou trous) de l’interface.  




Tout d’abord, il faut calculer la capacité totale de l’isolant du transistor CI pour pouvoir 
calculer sa mobilité µFE. L’isolant de grille dans les SGFETs est constitué de quatre couches 
(SiO2, Si3N4, gap, Si3N4) en sandwich. Donc, la capacité totale CI est égale à la capacité 
équivalente des quatre capacités en série de ces couches :  




+++=                                       (31) 
avec  
CSiO2 = 4.9. 10-8 F / cm2 (pour une épaisseur de 70 nm), 
CSi3N4 =  1.22. 10-7 F / cm2 (pour une épaisseur de 50 nm), 
Et le gap qui pourra être l’air ou l’eau ou un milieu aqueux : 
Cair = 1.77. 10-9 F / cm2 (épaisseur de gap = 500 nm), 
Ceau = 1.42. 10-7 F / cm2 (épaisseur de gap = 500 nm). 
 
Ces capacités sont calculées à partir de la formule de la capacité surfacique comme suit : 
                                                   
d
C εε 0=                                                                              (32) 
Avec d l’épaisseur du matériau, ε0 = 8.85 x 10-14 F / cm (la permittivité du vide), ε est la 
permittivité relative ou la constante diélectrique du matériau (εoxyde = 3.9, εSi3N4 = 6.9, εeau = 
80, et celle de l’air est égale à 1). 
 
I.3.5 Pente sous le seuil  
La pente sous le seuil correspond à la valeur de la tension de grille à appliquer pour 
augmenter le courant de drain d’une décade (pour le domaine des tensions inférieures à la 
tension de seuil). La valeur de ce paramètre correspond à l’inverse de la plus forte pente en 
échelle logarithmique de la caractéristique de transfert dans la zone 3 de la figure 51. Elle 
s’exprime en V/déc et traduit la facilité du canal à se former. 















                                                     (33) 
De plus, la pente sous le seuil dépend fortement de la densité d’états profonds, de la densité 
d’états d’interface et varie également linéairement avec l’épaisseur d’oxyde : 






KTS +××=                                                (34) 
 




I.3.6 Rapport ION / IOFF  
Ce rapport traduit la différence entre l’état bloqué et l’état passant, IOFF correspond au 
minimum de courant sur la caractéristique de transfert (en régime linéaire) et ION représente le 
courant maximum à l’état passant. 
 
II. Caractérisations des SGFETs dans l’air 
Les figures 54 et 55 présentent respectivement les caractéristiques de sortie et les 
caractéristiques de transfert pour un transistor à effet de champs à grille suspendue. 
 
 
Figure 54. Caractéristiques de sortie d’un SGFET fabriqué en technologie haute température  
le rapport largeur sur longueur du canal W/L = 60µm/23µm.  
 
Ces caractéristiques de sortie possèdent la forme classique évoquée précédemment, avec un 
régime linéaire pour les faibles tensions de drain VDS, un régime de saturation pour les 
grandes tensions de drain, et enfin, une modulation du courant de drain IDS avec la tension de 
grille VGS. 
La caractéristique de transfert en régime linéaire pour V
ds 
= -2V est donnée sur la figure 55. 





Figure 55. Caractéristique de transfert en régime linéaire d'un SGFET  
en technologie haute température W/L = 60µm/23µm. 
 
Les différents régimes de fonctionnement du transistor à effet de champ déjà discutés en 
détail précédemment sont présents sur cette caractéristique.  
Le tableau suivant regroupe les paramètres électriques pour ce transistor. 
Ion (A) Ioff (A) Ion / Ioff VT (V) S (V / dec) µFE (cm2/V.s) gm (A/V)  
8 x 10-5 1,2 x 10-10 6,67 x 105 - 6,4 0.89  ----------------- 2,3 x 10-5 
 
Tableau 10. Paramètres électriques pour un SGFET en technologie haute température W/L = 60µm/23µm. 
 
Le calcul théorique de la tension de seuil pour les transistors à effet de champs à grille 
suspendue, en substituant la valeur de la capacité surfacique CI, et en supposant que les autres 
paramètres de l’expression de cette tension de seuil sont constants, la tension de seuil devrait 
avoir une valeur d’environ -30 V, ce qui est très loin de sa valeur expérimentale (tableau 10). 
De plus, la valeur de la mobilité d’effet de champ n’est pas non plus réaliste (valeur calculée 
supérieure à 2000 !). Ceci peut provenir du fait que l’air ambiant comporte beaucoup de 
charges qui modifient fortement le comportement électrique du SGFET [69,70]. Le taux 
d’humidité peut également fortement modifier cette caractéristique [151]. De ce fait, le calcul 
théorique de la mobilité est erroné. Les caractéristiques dans l’air permettent toutefois de 
vérifier le bon fonctionnement des dispositifs. Le mieux serait de faire ces tests sous vide. 
 




III. Caractérisations dans l’eau et mesure du pH  
III.1 Introduction  
Les transistors à grille suspendue ont montré une grande sensibilité aux charges électriques 
existant dans les milieux gazeux [70]. Grâce aux couches de nitrure de silicium qui entourent 
les transistors (la couche sensible et la couche de passivation), il est possible d’utiliser ces 
transistors pour la mesure de pH des solutions électrolytes. Les couches de nitrure de silicium 
ont souvent été utilisées dans les ISFETs comme couches sensibles aux ions H3O+ dont la 
concentration est liée au pH de solution à analyser. 
 
III.2 Préparation des solutions  
Plusieurs électrolytes ont été préparées avec différentes valeurs de pH, dans le but de 
déterminer les caractéristiques chimiques des transistors à grille suspendue SGFETs, en 
suivant l’évolution des caractéristiques électriques de ces composants en fonction du pH des 
solutions de test. 
La méthode utilisée pour la préparation de ces solutions est la dilution dans l’eau désionisée 
d’acides ou de bases.  
Des pastilles d’Hydroxyde de sodium NaOH et d’Hydroxyde de potassium  KOH ont été 
diluées dans l’eau désionisée afin de préparer ces solutions de test. Pour la mesure du pH des 
solutions ainsi obtenues, un pH-mètre commercialisé référencié IQ240 avec une sonde à 
ISFET a été utilisé.  
 
III.3 Procédure de la caractérisation électrique 
Le matériel utilisé pour la caractérisation comprend un traceur de caractéristiques Agilent 
Technologies B1500A et un testeur sous pointes. 
Le principe de caractérisation électrique est simple, il consiste à mesurer le courant drain-
source en fonction de tension grille-source (caractéristique de transfert du transistor) avec une 
tension drain-source VDS constante et égale à - 1V (tension de polarisation), pour différentes 
solutions ayant différentes valeurs de pH.  
La solution sous test joue le rôle de l’isolant de grille dans laquelle la quantité et la nature 
d’ions influe directement sur les caractéristiques électriques du transistor en variant sa tension 
de seuil.     
 




III.4 Caractérisations électriques des SGFETs dans l’air et dans l’eau 
Le courant de fuite IGS 
C’est le courant qui circule entre la grille et la source ; il dépend des charges piégées dans 
l’isolant et de la perméabilité de celui-ci dans le milieu liquide (qualité de la couche d’isolant 
de grille). 
Ce courant de fuite doit être minimal, ce qui exige que l’isolant de grille soit de bonne qualité. 
Une étude a été faite pour améliorer la qualité électrique de cette couche isolante en 
optimisant le dépôt de la couche de nitrure de silicium en LPCVD [70] qui sera utilisée 
comme isolant de grille pour nos transistors. 
Avant de procéder à la mesure de pH utilisant ces transistors à grille suspendue, il faut 




Figure 56. Caractéristiques IDS –VGS  et IGS –VGS  du transistor SGFET 
 dans deux milieux de mesure différents (l’eau et l’air).   
 
D’après ces courbes, le courant direct ION du transistor est beaucoup plus élevé dans l’eau que 
dans l’air. Par contre, la tension de seuil du transistor est beaucoup plus élevée dans l’air que 
dans l’eau.  
Cela peut être expliqué par la grande densité de charges électriques qui existent dans l’eau en 
comparaison avec l’air, de plus, la permittivité électrique de l’eau égale à 80, est plus grande 
par rapport à celle de l’air égale à 1. Cela peut être constaté dans le calcul de la capacité totale 




de l’isolant de grille CI évoqué précédemment, et qui dépend de la constante diélectrique du 
matériau dans le gap. Elle est égale à CIair = 1.66.10-9 F / cm2 dans l’air, par contre, dans le cas 
de l’eau elle est égale à CIeau = 2.28.10-8 F / cm2. 
Par contre, le courant de grille IGS est très petit dans les deux milieux de mesure (de l’ordre de 
10-10 A pour l’air et de 10-8 à 10-7 A dans l’eau), ce qui montre que le courant de fuite entre la 
grille et la source est négligeable. Le tableau suivant regroupe les caractéristiques dans l’air et 
dans l’eau pour le transistor de la figure 56. Les tensions de seuil sont très variables dans l’air 
et dépendent de la quantité de charges, de l’humidité, etc. 
 
 Ion (A) Ioff (A) Ion / Ioff VT (V) S (V / dec) 
µFE 
(cm2/V.s) gm (A/V)  
air 5,2 x 10-6 1,7 x 10-11 3.1 x 105 -12,3 0.61 > 900 ! 3,06 x 10-5 
eau 1,15 x 10-4 3,88 x 10-10 2,96 x 105 - 4,75 0,32 181 7,45 x 10-5 
  
Tableau 11. Paramètres électriques pour un SGFET en technologie haute température W/L = 110µm/12µm. 
 
L’extraction de la valeur de la mobilité d’effet de champ dans les deux milieux de mesure 
devrait conduire approximativement à la même valeur.  Le résultat obtenu dans le cas de l’eau 
conduit à une valeur correcte, alors que celle-ci est à priori surestimée dans le cas de l’air, 
comme cela a déjà été montré au paragraphe précédent. Toutefois, les évolutions des 
caractéristiques entre les deux milieux de mesure sont cohérentes. Par ailleurs, ces résultats 
prouvent la possibilité d’utiliser ces transistors dans des milieux aqueux. Enfin, les 
caractéristiques obtenues dans l’eau montrent que les tensions de polarisation nécessaires à la 
création du canal sont faibles (VT). 
Cependant, certains courants de fuites IGS sont grands, ce phénomène a été constaté surtout 
sur des transistors où le pont-grille n’est pas entièrement recouvert par une couche de nitrure 
de silicium ou bien sur les transistors avec défaut. Par conséquent certains de ces transistors 
ne seront pas utilisables dans les milieux liquides. 
 
Effet de la géométrie des SGFETs 
La figure suivante présente les courbes de caractéristiques pour trois transistors SGFETs de 
géométries différentes immergés dans l’eau.  
Les courbes des caractéristiques pour les trois géométries ont montré des pentes différentes : 
10,2.10-5
 
A / V pour le transistor de droite, 3.94.10-5 A / V pour celui du milieu, et 3.88.10-5 
A / V pour le transistor de gauche. Ceci est relié à leurs rapports W/L qui sont différents. 
D’après la formule du courant dans la région ohmique (équation 25), le changement du 




rapport W/L se traduit sur les caractéristiques de transferts des transistors par une 
modification de la pente de ces courbes.  
 
Figure 57. Caractéristiques de transfert dans l’eau pour les différentes géométries des transistors SGFETs. 
 
Ces rapports pour les trois structures sont donnés avec les schémas correspondants de la 









Figure 58. Les dimensions du canal W et L pour chaque géométrie des transistors SGFETs. 
 
Ces différents rapports sont : W/L = 2.4 (celui de gauche), W/L = 2.6 (celui de milieu) et  
W/L = 9.2. Le comportement électrique des trois transistors (rapport des pentes des courbes 
expérimentales) est cohérent avec celui de la théorie (rapports W / L). 










(cm2/V.s) gm (A/V)  
D 1,15 x 10-4 3,88 x 10-10 3 x 105 -5,3 0,32 375 1,58 x 10-4 
M 5,79x 10-5 1,46 x 10-10 4 x 105 -4,7 0,41 389 4,74 x 10-5 
G 9,76 x 10-5 1,53 x 10-10 6,4 x 105 -3,5 0,34 411 4,54 x 10-5 
 
Tableau 12. Paramètres électriques pour les trois géométries.  
W = 60 µm   L = 23 µm W = 36 µm   L = 15 µm W = 110 µm   L = 12 µm 
Gauche DroitMilieu 










Sur l’ensemble des transistors testés, en particulier dans les milieux liquides, c’est celui de 
droite qui fonctionne toujours mieux que les deux autres géométries (milieu et gauche), ce qui 
peut être expliqué par sa géométrie particulière : un pont plus long et fin par rapport aux deux 
autres, permettant ainsi de faire passer plus facilement le liquide sous le pont. Les tensions de 
seuil dépendent de l’état de surface initial du capteur, ainsi que de la solution de test. Elles 
peuvent être différentes d’un transistor à l’autre, ce qui nécessite un étalonnage préliminaire. 
La figure 59 présente un autre exemple de caractéristiques de transfert de trois transistors de 




Figure 59. Caractéristiques de transfert au pH9 pour les différentes géométries des transistors SGFETs 
 
Le même comportement que précédemment dans l’eau est constaté sur les trois transistors, ce 
qui confirme encore une fois la théorie évoquée précédemment. Ce comportement indique 
donc que les trois géométries de transistors fonctionnent correctement dans ce cas précis. 
Toutefois, comme précisé ci-dessus, la géométrie du transistor droit semble généralement plus 
adaptée et donne des résultats plus reproductibles que les deux autres géométries. 
 
III.5 Evolution de la caractéristique de transfert du SGFET avec le pH des solutions tests  
Avant de tracer les caractéristiques de transfert du transistor, la valeur du pH de la solution est 
mesurée avec un pH-mètre de référence. 
Ensuite une goutte de cette solution est mise sur notre transistor, et la caractéristique est par la 
suite relevée pour une tension VDS = -1V. La même procédure est utilisée pour les autres 
solutions de test. Les mesures sont effectuées en milieu basique à pH croissant. 




Après chaque expérience, un bon rinçage du SGFET dans l’eau désionisée est obligatoire 
pendant quelques minutes afin d’éliminer toutes les charges électriques existant dans le gap 
du transistor, qui proviennent de la solution test. Ce protocole est appelé ‘une seule mesure’, 
car pour chaque solution du pH, une seule mesure des caractéristiques de transfert est réalisée 
et donc une seule caractéristique est relevée. Le procédé de rinçage sera étudié plus en détail 
par la suite. La figure suivante illustre l’évolution générale de la caractéristique de transfert du 
transistor à grille suspendue avec la valeur de pH des solutions test. 
 
 
Figure 60. Evolution de la caractéristique de transfert du SGFET  
avec la valeur du pH de la solution test. 
 
L’évolution de la caractéristique de transfert du transistor avec le pH des électrolytes test est 
parfaitement nette. Cette caractéristique se translate vers les tensions faibles lorsque la valeur 
du pH de la solution augmente. Ce phénomène peut s’expliquer par la diminution de la 
quantité des ions mobiles positifs H3O+ et l’augmentation de la quantité des ions mobiles 
négatifs OH- dans la solution test lorsque la valeur du pH augmente. Cette augmentation de la 
quantité des ions négatifs va créer à la surface du nitrure de silicium un potentiel négatif 
proportionnel à la valeur de pH de l’électrolyte, qui permettra de diminuer la tension grille 
nécessaire pour créer le canal.  
La figure suivante présente l’évolution des caractéristiques de transfert pour un transistor à 
grille suspendue plongé dans deux milieux : acide (pH = 3) et basique (pH =12). 
 





Figures 61. Evolution des caractéristiques de transfert  
avec le pH des solutions pour un SGFET(D) sans les canaux. 
 
Le décalage des courbes selon la valeur du pH est bien net, avec un décalage vers les tensions 
plus négatives (vers la droite) pour la valeur du pH acide (charges positives), et un décalage 
vers les tensions moins négatives (vers la gauche) pour celle de base (charge négative). 
Cela confirme la faisabilité d’utiliser ces transistors comme capteurs dans la détection du pH. 
 
III.5 Résultats sur la sensibilité des SGFETs au pH des solutions à base de NaOH  
Un des paramètres qui caractérisent un capteur en général, c’est sa sensibilité de mesure. La 
sensibilité d’un capteur peut être définie comme étant la plus petite variation d'une grandeur 
physique que peut détecter ce capteur. Le capteur est dit linéaire si sa sensibilité est linéaire, 
en d’autres termes, si sa sensibilité est constante dans la plage de variation de la grandeur 
physique à détecter.  Donc, pour nos structures, l’objectif sera d’avoir une sensibilité grande 
et linéaire au pH des solutions. 
La méthode utilisée pour tracer la sensibilité en fonction du pH, consiste à relever la variation 
de la tension de grille pour chaque valeur du pH, pour la même valeur du courant de drain IDS. 
Ainsi, quand la valeur du pH change cela engendre automatiquement le changement dans la 
valeur de tension VGS pour la même valeur du courant du drain. Cette méthode est plus simple 
que de calculer le décalage de la tension de seuil. Néanmoins, les deux méthodes sont 
équivalentes car le décalage est toujours dû à la variation de cette tension de seuil induite par 
les charges dans l’électrolyte. 




La valeur du courant IDS est choisie de telle manière à être dans la zone ohmique des 
caractéristiques de transfert du transistor, de plus cette valeur correspond approximativement 
à la valeur maximum de transconductance comme l’illustre la figure ci-dessous. 
 
Figure 62. La courbe de transconductance couplée avec celle de transfert en valeur absolue 
Extraction de la valeur du IDS correspondant au gmMax. 
 
Les premiers tests représentés sur les figures suivantes ont été réalisés avec des transistors à 
grille suspendue avec une épaisseur de gap de 450 nm et fabriqués suivant le procédé haute 
température. La sensibilité a été calculée pour un courant de drain de -60 µA et une tension de 
drain de -1V. Les deux figures qui suivent présentent des exemples de caractéristiques de 
transfert et de sensibilité au pH pour un transistor de gauche (W/L = 36/15). 
 
Figure 63. Evolution des caractéristiques de transfert avec le pH des solutions pour un SGFET(G).  






Figure 64. Détermination de la sensibilité d’un transistor de gauche (W/L = 36/15) 
 du procédé haute température. 
 
Une grande sensibilité est relevée (supérieure à 200 mV/pH).  
La même sensibilité est relevée pour le transistor de droite (W/L = 110/12) (figure 65). Cette 
sensibilité est nettement supérieure à celle de Nernst, correspondant à la valeur maximale de 




Figure 65. Sensibilité d’un transistor de droite (W/L = 110/12) du procédé haute température 
 
De façon générale une grande sensibilité au pH est relevée pour nos transistors à grille 
suspendue.  
D’autres tests ont été faits sur d’autres plaques d’un autre procédé haute température dont la 
figure suivante montre un exemple pour un transistor ayant un gap de hauteur de 480 nm. Les 
résultats illustrés figures 66 et 67 montrent un bon fonctionnement du dispositif, mais une 




sensibilité plus faible que celle obtenue précédemment. Pourtant, il n’y a pas de différence 
technologique, hormis une légère variation de la hauteur du gap (480 nm dans le second cas). 
 




Figure 67. La sensibilité d’un transistor de droite  du procédé haute température. 
 
Une observation des secondes structures au MEB (Microscopie électronique à balayage) a 
montré (figure 68) la présence de résidus de la couche sacrificielle de Germanium constatés 
dans la zone près du pont et  la zone active du transistor. En se référant aux images de MEB 
prises sur des échantillons des deux procédés présentées dans les figures ci-dessous. Ces 
résidus sont dus forcément à la procédure de gravure humide utilisée (H2O2). Cette difficulté 
technologique n’a pu encore être expliquée. Cela montre en tout cas que la valeur de la 
sensibilité est fortement liée à la pénétration du liquide sous le pont. 
 





        
 
Figure 68. Photographies  pour des transistors du premier lot (haute température). 
 
         
 
Figure 69. Photographies pour des transistors du second lot,  gap de 480 nm (haute température). 
 
La sensibilité de nos structures est beaucoup plus grande que celle des ISFETs quelle que soit 
la géométrie du transistor (procédé haute température). 
 
Nous avons ensuite étudié la linéarité du capteur de pH sur une plus grande gamme de 
détection, en utilisant des solutions ayant des valeurs de pH dans la plage de 6 à 12. Un 
exemple de résultat est représenté dans la figure suivante et montre la variation de la tension 
de grille avec la valeur du pH des solutions pour un courant de drain fixé à – 60 µA. 
 
 
Figure 70. Variation de la tension de grille en fonction du pH de solution. 




Selon la figure 70, la sensibilité au pH est quasiment linéaire entre 8 et 12, ainsi que dans la 
zone de 6 à 8 (aux alentours de pH = 7). Par contre, la sensibilité est différente dans ces deux 
zones de pH. Ce résultat peut paraitre surprenant, mais il avait déjà été obtenu par simulation 
sur des structures à grille suspendue.  
La simulation a été faite au sein du groupe microélectronique à l’IETR par A.C Salaün et al 
[152], et est basée sur la résolution numérique bidimensionnelle de l’équation de Poisson, 
permettant de calculer le potentiel électrostatique en fonction de la tension de grille appliquée. 
La résolution numérique tient compte de tous les paramètres physiques caractérisant la 
structure : taille, épaisseur des différentes couches et dopage. La spécificité du modèle tient 
bien-sur compte de la distribution de charges dans le gap en fonction du champ appliqué mais 
également à l’interface électrolyte/nitrure de silicium. Cette dernière, épaisse de quelques 
angströms, est une région très dense en ions. L’accumulation des charges modifie le 
comportement de cette interface nécessitant de s’intéresser aux modèles spécifiques 
développés en électrochimie. La théorie du site-binding a été notamment appliquée dans le 
modèle pour expliquer le processus à l’interface nitrure-électrolyte et comprendre la forte 
sensibilité aux charges de notre capteur. 
Selon cette étude sur la modélisation de la sensibilité au pH pour les transistors à grille 
suspendue SGFET, qui a été faite dans des milieux acides, et pour des pH variant de 2 à 7, la 
réponse en sensibilité est linéaire sur une plage de pH allant environ de 2 à 6. Par contre, aux 
alentours de pH = 7, la sensibilité décroit. Dans cette zone de pH, la sensibilité devient 
quasiment identique à celle d’un ISFET, à savoir environ 50 mV/pH. La figure suivante issue 
de la simulation présente la variation de la tension de seuil VT en fonction du pH allant de 4 à 
7 (le décalage de VT est calculé par rapport à une référence pour le pH = 7). 
 
Figure 71. Variation de la tension de seuil en fonction du pH [152]. 




Même si les gammes de pH ne sont pas identiques dans les deux cas, à savoir la 
caractérisation des capteurs et leur simulation, nous retrouvons un comportement similaire 
avec deux zones de fonctionnement : une zone à forte sensibilité pour des valeurs de pH 
éloignées de 7, et une zone à plus faible sensibilité pour des valeurs proches de 7.  
Les solutions à pH proche de 7 sont celles qui contiennent le moins de charges (positives et 
négatives). Il est possible que l’influence de ces charges soit moindre dans la structure de type 
SGFET. 
Pour les zones de pH éloignées de 7, la simulation donne une sensibilité de 210 mV / pH, 
pour un gap de 500 nm, ce qui est proche de la sensibilité de 230 mV / pH, obtenue pour un 
gap de 450 nm.  
Nous avons ensuite fait des tests dans des solutions tampons, c'est-à-dire avec des valeurs de 
pH prédéterminées. Ces solutions ont également été diluées afin de voir l’influence de la 
concentration de charges globale de la solution. Les courbes présentées à la figure 72 
permettent d’affirmer que le décalage de la courbe de transfert est causé par le changement du 
pH de la solution et pas par la concentration des charges contenues, étant donné que la 
dilution d’un facteur 2 ne change pas la caractéristique du capteur. 
 
 
Figure 72. Caractéristiques IDS –VGS  du transistor SGFET dans une solution tampon 
 
III.6. Effet de l’épaisseur du gap sur la sensibilité du SGFET au pH  
Nous nous sommes donc ensuite intéressés à l’effet de la hauteur du gap sur la sensibilité 
maximale, obtenue dans des gammes de pH éloignées de 7 (soit en solution basique dans 
notre cas). Cet effet avait également été évalué en simulation [152]. 




La hauteur de la grille suspendue au-dessus du canal du transistor SGFET, définie par 
l’épaisseur de la couche sacrificielle du germanium sous le pont-grille, peut influencer les 
caractéristiques du transistor et par conséquent modifier sa sensibilité au pH. 
Nous avons pris des transistors avec des hauteurs de gap comprises entre 360 nm et 840 nm 
(tableau 5). Farida Bendriaa [70] avait montré, en utilisant deux valeurs de gap différentes que 
la sensibilité diminuait lorsque le gap augmentait. 
Parmi les différentes plaques que nous avons testées ; il n’a pas été possible pour l’instant 
d’extraire des résultats fiables avec des hauteurs de gap de 360 nm. Ceci peut-être dû à la 
difficulté de graver sous le pont sur une faible hauteur. Les résultats les plus reproductibles et 
les plus fiables sont obtenus pour des gaps de 450, 560 et 640 nm. Les échantillons ayant un 
gap de 840 nm fonctionnent pour la plupart, mais les résultats de sensibilité sont plus 
dispersés. Ceci peut-être dû à une plus grande fragilité du pont suspendu, pouvant entrainer un 
affaissement et donc une variation significative de la sensibilité si celle-ci dépend de la 
hauteur effective du gap. 
Les résultats sont rassemblés dans le tableau 13 ci-dessous. 
 
Gap (nm) 450 480 560 640 840 
Sensibilité moyenne (mV/pH) 230  - 210 180 De 130 à 220 
 
Tableau 13. Valeurs de sensibilité au pH en fonction de la hauteur de gap.  
 
D’une manière générale, la sensibilité décroit lorsque la hauteur du gap augmente. Ceci peut 
être dû au fait que, la distance entre la grille suspendue et le canal augmentant, le champ 
électrique dans la solution diminue, et la répartition des charges est différente. 
D’après l’étude menée par A.C Salaün [152], et les travaux de thèse de F. Bendriaa [70], la 
sensibilité au pH a tendance à diminuer lorsque le gap du transistor augmente, cela peut être 
expliqué par la faible concentration des charges à la surface de la couche sensible du nitrure 
de silicium due à la diminution du champ électrique, en revanche quand la hauteur du gap 
diminue le champ électrique augmente. 
L’effet de la hauteur du gap sur la sensibilité au pH a été simulé [152] dans la région linéaire 
de la sensibilité (pH allant de 2 à 6) pour des hauteurs du gap allant de 250 nm à 2 µm. le 
résultat de la simulation est présenté dans la figure suivante.   





Figure 73. La sensibilité au pH pour différentes hauteurs du gap [152]. 
 
La sensibilité présente un maximum pour les hauteurs du gap comprises entre 450 nm et 800 
nm. Cela peut être expliqué par le phénomène d’absorption des charges sur la surface de 
nitrure de silicium fortement couplé avec l’effet du fort champ électrique dans le gap qui a 
une grande influence sur le site-binding. L’explication qui pourrait être donnée pour les 
hauteurs du gap inférieures à 450 nm, est que la couche diffuse peut être compressée 
(diminution de la longueur de Debye), menant à une diminution de la sensibilité du transistor 
au pH. Dans la gamme de hauteur de gap que nous avons pu réaliser et tester, les résultats 
expérimentaux sont en accord avec les résultats de simulations. Même si les valeurs 
numériques ne sont pas identiques à celle trouvées en simulation, les variations relatives en 
fonction du paramètre de hauteur de grille concordent. Des difficultés technologiques ne nous 
ont pas permis pour l’instant de vérifier les résultats de simulation pour de faibles gaps (de 
l’ordre de 300 nm) ou pour des gaps supérieurs au microns. 
 
III.7. Effet des autres paramètres technologiques sur la sensibilité du SGFET au pH  
Un autre paramètre technologique concerne spécifiquement la partie canal du transistor, qui 
n’est pas identique dans le cas d’un procédé basse température ou haute température. 
Dans le premier cas, la zone électriquement active du transistor, à savoir la zone dans lequel 
le canal se forme, est réalisée à partir d’un dépôt de silicium polycristallin non dopé. Les 
contacts source et drain sont en silicium polycristallin très dopé. 
L’isolant de grille est un oxyde déposé, réalisé à basse température dans le premier cas.  
Ces modifications technologiques entrainent des modifications électriques. En particulier, 
comme le montre la figure suivante, pour des paramètres technologiques, telle que la hauteur 




de la grille suspendue, identiques, la tension de seuil des transistors en technologie basse 
température sera supérieure à celle obtenue avec la technologie standard (plus de pièges dans 
le silicium polycristallin). De plus, la mobilité d’effet de champ dans des transistors en 
silicium polycristallin est plus faible que celle obtenue dans un canal monocristallin. On 
observe de ce fait un décalage entre les courbes de transfert représentatives des deux 
technologies, ainsi qu’une variation de la pente liée à une variation de la mobilité des porteurs 
dans le canal. 
 
Figure 74. Caractéristiques électriques des transistors en technologie basse et haute température. 
 
Toutefois, comme cela avait précédemment été testé par Farida Bendriaa [70], ces 
modifications technologiques ne modifient pas la sensibilité au pH des capteurs. 
La seule variation notable est que la tension de polarisation, nécessaire pour obtenir un 
courant suffisant et se placer dans de bonnes conditions de mesure de pH est supérieure pour 
la technologie basse température. Par contre, cette technologie présente l’avantage de pouvoir 
être réalisée sur des substrats de natures diverses, telles que le verre par exemple, et donc 
permettre ainsi de développer de nouveaux systèmes plus complexes (liés par exemple à des 
aspects optiques, à des observations sous microscope, etc.).  
 
IV. Stabilité de la mesure en statique  
Une autre caractéristique d’un capteur est sa stabilité, qui qualifie la capacité de ce capteur à 
conserver ses performances pendant une longue durée.  
Jusqu’ici, les différentes caractérisations ont été faites avec le protocole d’une seule mesure à 
la fois et cela a donné de bons résultats. Par contre, si nous faisons plusieurs mesures à suivre 




en continu pour une solution à pH défini, la courbe des caractéristiques a tendance à se 
décaler au fur et à mesure. Pour cela, plusieurs expériences ont été faites avec différents pH et 
différentes géométries et avec rinçage entre chaque expérience. Ces expériences consistent à 
tracer plusieurs fois la courbe en statique pour un pH donné. Un exemple typique de ces 
expériences est montré figure 75. 
 
Figure 75. Décalage des caractéristiques de transfert pour la même solution à pH 12. 
 
Les premières mesures ont montré un décalage de la caractéristique du transistor plongé dans 
la même ambiance et cela en répétant l’expérience plusieurs fois. Ceci peut-être dû à une 
accumulation progressive des charges à la surface de la couche sensible. Lorsque le temps 
entre deux mesures est long, la caractéristique est stable. Par contre, des caractérisations 
successives ne permettent pas sans doute de désorber la surface de la couche sensible et 
produisent un décalage de la caractéristique de transfert.  
Pour y remédier une solution a été proposée consistant à appliquer une tension positive au 
début de la mesure pendant un certain temps, c’est ce qu’on appelle le « Hold ». Le transistor 
étant caractérisé avec une tension de grille négative, le hold sera réglé avec une tension 
positive. 
 
IV.1 Nécessité d’un « Hold »  
L’idée d’un « hold » traduit comme l’indique son nom, un maintien, à une valeur positive, de 
la tension de polarisation VGS au début de la mesure pendant quelques secondes, afin 
d’essayer d’enlever d’éventuelles charges restées à l’interface électrolyte / couche sensible. 
Deux paramètres peuvent être réglés à savoir : 
• La durée du « Hold » 
• La tension VGS de départ pour désorber la surface 




Cette première expérience consiste à faire tracer plusieurs courbes de caractéristique du 
transistor dans la même solution de pH connu, sans rincer le transistor entre chaque prise de 
mesure. Le résultat est donné figure suivante. 
 
 
Figure 76.  Exemple de stabilisation de la mesure pour un SGFET sans rinçage. 
 
La superposition des courbes montre que l’effet du « Hold » est suffisant pour stabiliser la 
mesure. 
IV.2 Le rinçage et la stabilité de la mesure en statique 
Le but de cette expérience est d’insérer un rinçage entre les prises de courbes tout en 
maintenant le même protocole que celui d’avant pour voir son effet sur la stabilité de la 
mesure. Après plusieurs tests avec des différentes valeurs de la tension à maintenir au début 
de l’expérience et la durée de ce maintien, les courbes ont tendance à se stabiliser beaucoup 
plus en utilisant un « Hold » au début de la mesure.  
Les figures 77 et 78 présentent deux exemples de ces tests pour deux valeurs de tension 
maintenue au début des mesures.  






Figure 77.  La stabilité de la mesure au pH 11 avec rinçage et une tension de + 5 V. 
 
 
Figure 78.  Exemple de la stabilité de la mesure au pH 11 et une tension de +2V.  
 
L’effet de la durée du maintien et la valeur de la tension de polarisation au début de chaque 
mesure a été constaté sur l’ensemble des tests effectués. Selon ces résultats, une meilleure 
stabilisation est obtenue pour une valeur de tension supérieure ou égale à +4 V et pour une 
durée du maintien de 10 secondes ou plus.  
Donc, pour la suite de nos mesures, les paramètres sont définis et fixés comme suit : 
• La tension drain source est fixée à -1V. 
• La tension de polarisation est maintenue pendant 10 s au début de la mesure avec une 
valeur de + 4 V. 
• Le temps d’intégration pendant le tracé de la caractéristique est fixé à 200 ms.  
Un exemple d’une mesure qui a été faite avec ces paramètres ainsi réglés, est présenté dans la 
figure suivante.  






Figure 79.  Exemple de stabilisation de la mesure avec les paramètres fixés. 
 
Conclusion 
Nous avons vu dans ce chapitre la possibilité de suivre l’évolution de la caractéristique des 
SGFETs avec la valeur du pH des solutions et confirmant ainsi l’utilisation de ces transistors 
comme capteurs de pH. De plus, les structures suspendues (la grille) ont montré un bon 
maintien mécanique et cela après plusieurs immersions dans les milieux aqueux.  
Enfin, nous avons étudié la stabilité de la mesure pour une seule solution avec une valeur de 
pH fixe.  
Nous avons étudié par la suite, la sensibilité des SGFETs au pH qui s’est montrée plus grande 
que celle des ISFETs, en particulier pour des pH basiques (ou acides). Les capteurs ont 
toutefois montré deux zones de linéarité, avec des sensibilités différentes. Ces résultats ont été 
comparés à des résultats obtenus par simulation. 
Pour essayer d’améliorer la stabilité, une solution sera proposée et étudiée dans le prochain 
chapitre. Elle consistera à optimiser le rinçage à l’eau DI qui se fera à l’aide des canaux 
microfluidiques après leur collage sur le SGFET. De plus, comme les solutions couleront en 
continu dans ces microcanaux, le risque d’une éventuelle évaporation de ces solutions sera 














CHAPITRE IV : 
Caractérisations des SGFETs intégrés 








  Ce chapitre est consacré à la caractérisation électrique des transistors à grille suspendue 
après le collage du système microfluidique. Dans un premier temps, nous présentons le 
schéma du montage principal pour les différentes expériences, puis une vérification du bon 
fonctionnement des transistors, en traçant les courbes de transfert dans l’eau comparée à 
celles dans l’air. Une étude du protocole du rinçage à l’eau DI est ensuite décrite afin de 
garantir des bons résultats après chaque mesure faite sur le transistor. Par la suite, l’étude de 
l’évolution du courant de drain en fonction du temps est traitée. Cette évolution est relevée 
pour des transistors dans des liquides de différents pH. L’effet du débit d’écoulement sur la 
réponse des transistors en statique comme en dynamique (en fonction du temps) est aussi 



















I. Schéma du montage 
Après l’intégration des canaux microfluidiques sur les transistors SGFETs, des tests en 
statiques dans l’air puis dans l’eau ont été faits. Les caractéristiques de transfert dans ces deux 
milieux ont été tracées sur le même graphe pour chaque transistor afin de vérifier leur bon 
fonctionnement après l’association des transistors avec le circuit microfluidique. Les figures 


















Figure 81. Montage microfluidique pour les différentes caractérisations électriques. 
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Un exemple des courbes de caractéristiques de transfert dans l’air et dans l’eau pour un 
transistor intégré avec les canaux microfluidiques est présenté dans la figure suivante. 
 
Figure 82. Caractéristiques de transfert dans l’air et l’eau pour un SGFET avec un canal microfluidique. 
 
La figure montre bien le bon fonctionnement des transistors après l’intégration de ces canaux 
microfluidiques. Le redressement de la pente dans l’eau par rapport à celle dans l’air est aussi 
flagrant que pour les transistors sans les microcanaux, cela veut dire que la variation du 
courant IDS est plus importante dans l’eau que dans l’air (rapport de 6 entre les deux pentes). 
Suite à ces résultats il sera possible de continuer la caractérisation de ces structures et voir 
l’évolution de leurs caractéristiques électriques dans les milieux aqueux avec la valeur du pH 
de ces solutions. Mais d’abord, la stabilité et l’étape du rinçage, ainsi que l’effet du débit de 
l’écoulement seront étudiés dans la section suivante.  
 
II. Effets du débit d’écoulement 
L’objectif est de voir l’effet qui pourra avoir le débit d’écoulement des solutions sur les 
caractéristiques du transistor. Donc l’expérience consiste à faire varier le débit en écoulement 
et prendre les caractéristiques électriques pour chaque débit et les tracer sur le même graphe.  
Un rinçage à l’eau DI d’une durée de 10 minutes avec un débit de 20 µL/min au début de 
l’expérience a été fait. Ces mesures ont été faites avec une solution au pH 12 à base de NaOH, 
les courbes ont été prises en écoulement continu de la solution dans les canaux 
microfluidiques, avec une attente de 3 minutes entre elles lors du changement de débit.   




La figure 83 présente un exemple des caractéristiques de transfert pour un transistor de droite 




Figure 83. Évolution des caractéristiques avec différents débits d’écoulement  
à pH 12 pour le transistor de droite (W/L = 110/12). 
 
D’après ces résultats, le changement du débit entre 5 et 20 µL/min, n’a pas affecté la stabilité 
de la réponse du transistor en statique. L’ordre des différents débits a également été testé mais 
est sans influence. Donc, l’utilisation d’un débit d’écoulement entre 0 et 20 µl/min n’influe 
pas sur la distribution des charges dans le gap et par conséquent il n’aura aucune influence sur 
la réponse de nos dispositifs. Nous utiliserons dans la suite un débit de 20 µl/min. 
 
III. Suivi du rinçage à l’eau DI et étude de stabilité des SGFETs 
III.1 Rinçage en utilisant une seule solution pH et stabilité de la mesure en statique 
Il s’agit de s’assurer dans cette partie, du comportement correct des transistors après leur 
intégration dans les microcanaux et d’établir un protocole de rinçage. Nous faisons donc 
passer (avec un débit de 20 µl/min) une solution au pH bien défini (à base de KOH ou 
NaOH), dans le microcanal en PDMS intégré sur une cellule à trois transistors SGFETs. Entre 
chaque mesure, nous effectuons un rinçage long (15 minutes) en faisant s’écouler dans le 
canal de l’eau désionisée. Ce protocole est reproduit au moins à deux reprises (figure 84). Les 
caractéristiques de transfert sont relevées en statique (débit coupé) et prises après chaque 
rinçage. Ensuite, elles sont tracées sur le même graphe pour étudier la stabilité de la réponse 
du transistor et l’efficacité du rinçage. 





Figure 84. Schéma du protocole du rinçage avec une seule solution pH. 
 
Les figures 85 et 86 présentent deux exemples pour deux transistors de géométrie différente 




Figure 85. Caractéristiques de transfert au pH10.86 avec rinçage à l’eau DI  




Figure 86. Caractéristiques de transfert au pH12.5 avec rinçage à l’eau DI  










Les deux figures montrent que les trois courbes se fusionnent pour chaque transistor pour la 
même valeur du pH. Ces résultats confirment la stabilité de la mesure après intégration dans 
le système microfluidique dans les milieux aqueux, ainsi que la reproductibilité de la mesure.  
Cette première étude montre également la qualité du rinçage à l’eau DI.  
Ce rinçage, dont la durée n’est pas optimisée, doit permettre à la fois d’éliminer les charges au 
niveau de la structure du transistor, mais également dans l’ensemble du microcanal. Ceci ne 
peut être vérifié que par le test avec des solutions de pH différents. 
 
III.2 Rinçage avec deux solutions pH et stabilité de la mesure en statique 
Il s’agit cette fois-ci d’utiliser deux solutions ayant chacune une valeur de pH. Cette partie a 
pour but d’une part, d’évaluer la sensibilité de nos transistors SGFETs et d’autre part, 
d’optimiser le temps de la phase du rinçage. 
Le protocole est le suivant : 
• Rinçage à l’eau DI.  
• Passage d’une solution pH.  
 
Cette procédure (figure 87) est répétée encore trois fois, ce qui permet d’obtenir et de 





Figure 87. Schéma du protocole du rinçage avec deux solutions pH. 
 
La durée du rinçage est fixée à 15 minutes et le débit à 20 µl/min, et toutes les courbes sont 
tracées sur le même graphe (figure 88), pour une tension VDS de -1 V.  
Ce premier test montre une bonne reproductibilité des mesures après un rinçage à l’eau 















Figure 88. Tests de rinçage pour deux solutions de pH différents. 
 
Nous allons maintenant étudier l’effet de la durée du rinçage à l’eau DI sur la réponse des 
transistors. 
 
 III.2.1 Effet du temps de rinçage 
 
Nous faisons varier à présent la durée du rinçage entre 6 et 15 minutes en suivant le même 
protocole que celui décrit au début de cette partie. Les figures 89 et 90 présentent un réseau 
des caractéristiques de transfert pour deux valeurs du pH 10.5 et 12.2 avec un rinçage d’une 
durée de 6 minutes (fig. 89)  et de 10 minutes (fig. 90) respectivement. 
 
 
Figure 89. Suivi du rinçage deux solutions au pH avec 6 minutes de rinçage pour un transistor de droite. 




Les caractéristiques obtenues ne sont pas stables, en particulier pour le pH le plus proche de 7. 
Ceci montre que les charges, apportées par la solution de pH 12, donc avec des concentrations 
plus importantes, ne sont pas totalement éliminées, soit dans la zone active du capteur lui-
même, soit le long du microcanal, qui a, pour des raisons pratiques de manipulation, une 
longueur non négligeable. La durée de rinçage a donc due être augmentée. Un essai avec un 
rinçage de 10 minutes est présenté ci-après. 
 
Figure 90. Suivi du rinçage deux solutions au pH avec 10 minutes de rinçage pour un transistor de droite. 
 
Le résultat obtenu avec cette durée de rinçage est correct. Augmenter la durée du rinçage de 
10 à 15 minutes n’a pas un grand effet sur la stabilité de la réponse de nos transistors. Par 
contre en dessous de 10 minutes leur réponse est moins stable (figure 89), car le transistor n’a 
pas été suffisamment rincé. Par conséquent la durée du rinçage sera fixée dans la suite à 10 
minutes. Ce temps peut sembler relativement long, mais il est essentiellement dû au design 
des microcanaux. En effet, la longueur de ceux-ci a été choisie de manière à faciliter la 
réalisation des entrées et sorties (inlets – outlets) du circuit microfluidique. Leur longueur est 
donc nettement supérieure à celle de la zone active de mesure. Un design plus adapté et 
miniaturisé pourrait permettre d’améliorer grandement ce temps de rinçage minimum. 
 
III.2.2 Effet de la polarisation      
L’idée appliquée ici est de polariser la grille du transistor avec une tension positive lors du 
rinçage. Cette polarisation peut aider à désorber la surface et ainsi permettre une diminution 
du temps de rinçage. Plusieurs essais ont été réalisés. Lorsque la durée de polarisation est 
égale à la durée de rinçage, le fonctionnement du capteur est perturbé et les caractéristiques à 
pH constant ne sont pas reproductibles. 




Pour les figures 91 et 92, la polarisation de grille n’a été appliquée que sur une partie de la 
durée totale du rinçage. En particulier, pour un rinçage d’une durée totale de 6 minutes, une 




 Figure 91. Suivi du rinçage deux solutions au pH avec polarisation. 
 
Figure 92. Suivi du rinçage deux solutions au pH avec polarisation (bis). 
 
Ces figures montrent que la polarisation amène plutôt des perturbations dans les mesures et 
n’a pas un grand effet sur la qualité et l’efficacité du rinçage du dispositif. Ceci peut provenir 
du fait que le rinçage doit être efficace à la fois au niveau du transistor, mais également tout le 
long du canal microfluidique. La polarisation du transistor n’a d’effet qu’au niveau du capteur 
lui-même et ne permet pas d’optimiser globalement le rinçage du système. 




III.2.3 Rinçage avec plusieurs débits  
Il est sans doute possible de diminuer, ou d’optimiser la durée du rinçage en changeant le 
débit ainsi qu’éventuellement les paramètres géométriques de la chambre microfluidique. 
Ceci sera prochainement testés et fait partie des perspectives pour la suite du travail. 
 
IV. Evolution des caractéristiques avec le pH  
Nous avons fait passer plusieurs solutions de différents pH dans les canaux microfluidiques 
avec un rinçage à l’eau DI après chaque mesure afin de voir l’évolution des caractéristiques 
des transistors à grille suspendue avec la valeur du pH. Les figures 93 et 94 présentent 
respectivement l’évolution des caractéristiques de transfert avec le pH et la sensibilité au pH 
pour un transistor avec les microcanaux en PDMS. Trois solutions dont deux avec un pH 
basique (à base de NaOH) et la troisième acide (à base d’acide borique). 
 
 
Figure 93. Evolution des caractéristiques de transfert avec le pH des solutions  
pour un SGFET(D) avec les microcanaux en PDMS. 
 
Figure 94. Détermination de la sensibilité d’un transistor avec les microcanaux en PDMS. 




Même après le procédé du collage des microcanaux en PDMS que subissent les transistors 
SGFETs, ce qui peut dégrader leurs performances notamment leur sensibilité, celle-là reste 
toute de même très grande (valeur de 190 mV/pH) comparée à celle des ISFETs (59 mV/pH). 
 
 V. Evolution de la valeur du courant du drain en fonction du temps 
(sampling) 
V.1 Description des expériences 
 Le test consiste à faire couler en continu un liquide dans un canal en PDMS (débit de 20 
µl/min). Le transistor est polarisé dans la zone linéaire et en mode de conduction (VGS > VT , 
VDS = -1 V). La variation du courant IDS est mesurée en fonction du temps (mode Sampling), 
en utilisant un analyseur des caractéristiques et un testeur sous pointes (prise des contacts 
depuis les pistes d’Aluminium jusqu’aux sondes de l’analyseur), cette méthode est décrite 
dans le schéma de la figure 95.  
 
 Figure 95. Schéma descriptif du banc de mesure pour les tests en écoulement 
 
Le but dans un premier temps est de suivre les variations du courant en fonction du temps et 
pour différents milieux circulant dans le canal PDMS. 
  
V.2 Evolution du courant de drain dans les milieux aqueux  
La figure suivante montre l’évolution du courant de drain en fonction du temps pour un 
transistor avec un canal en PDMS rempli d’eau DI avec un débit de 20 µl/min. Le point de 
polarisation a été choisi en se basant sur la réponse du transistor en statique dans l’eau de telle 
sorte que le courant IDS soit dans la zone linéaire de cette caractéristique de transfert. 




Selon cette courbe, la valeur du courant du drain a tendance de se stabiliser après un certain 
temps de l’ordre de quelques minutes (environ 120 secondes). 
 
 
Figure 96. Evolution du courant de drain dans l’eau en fonction du temps pour un SGFET 
 
Si la mesure est arrêtée puis reproduite après un temps assez court, le niveau initial du courant 
est plus élevé lors de la deuxième mesure. Ce phénomène est dû soit à la dérive du 
composant, soit à l’accumulation des charges.  
Les figures suivantes présentent les résultats des tests faits sur un transistor de géométrie 
droite (W/L = 110/12) (figure 97) et sur un transistor du milieu (W/L = 60/23) (figure 98), 




Figure 97. Evolution du courant de drain en fonction du temps pour 2 valeurs de pH  
pour un transistor avec W/L = 110/12. 






Figure 98. Evolution du courant de drain en fonction du temps pour 2 valeurs de pH  
pour un transistor avec W/L = 60/23. 
 
L’évolution du courant présente le même comportement, avec un niveau du courant de drain 
qui varie rapidement en début de test, puis se stabilise. On observe une différence normale des 
niveaux de courants entre les deux milieux de pH différents. Comme il a été montré dans le 
chapitre précédent, pour une polarisation figée, le courant de drain est supérieur pour la 
solution de plus haut pH. L’écart de courant entre ces deux solutions est cohérent avec la 
variation de pH et la géométrie des capteurs testés. Au bout de plusieurs minutes, le courant 
continue à évoluer, mais suivant une pente qui semble constante. Cet effet peut avoir plusieurs 
origines dues au composant lui même et de sa géométrie ou à la solution. Il ne semble pas 
dépendre vraiment du pH de la solution. Cette dérive pourra être corrigée électroniquement et 
constitue un phénomène relativement courant en électronique. 
 
 
Figure 99. Evolution du courant de drain avec une solution à pH11.4 pour 2 géométries de transistors. 




Le niveau du courant du drain dans le transistor de droite est plus élevé que celui du milieu de 
part sa géométrie. Ce transistor possède une longueur de canal plus faible, ce qui pourrait 
nuire à sa stabilité en régime permanent (figure 99). 
 
 V.3 Détection air / liquide   
Le but de cette expérience est de détecter l’ambiance dans laquelle le SGFET est plongé 
(liquide ou air), et cela par la mesure du changement du niveau du courant de drain sur la 
courbe de la variation du courant IDS au cours du temps.  
Tout d’abord, la solution à pH 11 est injectée dans le canal microfluidique en PDMS collé sur 
le transistor à l’aide du pousse-seringue. Puis, la variation de son courant de drain est suivie 
en temps réel grâce à l’analyseur. Ensuite, l’air arrive dans le canal et circule pendant un 
certain temps avant la réinjection de la solution à pH 11. L’évolution du courant en temps réel 
est présentée dans la figure suivante. 
 
 
Figure 100. Variation du courant de drain en fonction du temps  
dans l’air et dans la solution de pH 11. 
 
Au début, le courant augmente rapidement puis se stabilise autour d’une valeur. Ce 
comportement est constaté pour les SGFETs quelle que soit l’ambiance à laquelle ils sont 
exposés. Dans ce cas de figure, le courant IDS reste stable jusqu’à l’arrivée de l’air ou le 
niveau du courant diminue en valeur absolue vers une nouvelle valeur, proche de zéro compte 
tenu des grandes différences de conductivité des structures dans ces deux milieux. Ce courant 
reste stable jusqu’à l’arrivée de nouveau de la solution à pH 11 où il remonte presque au 
même niveau initial. 




V.4 Détection pH1 / pH2   
Une autre expérience a été faite mais en utilisant cette fois-ci deux solutions de pH différents. 
Deux pousse-seringues et un commutateur microfluidique assurent le passage successif de ces 




Figure 101. Détection de transition entre deux solutions de pH différents. 
 
A l’arrivée de la deuxième solution à pH 10.9, le niveau du courant de drain augmente et il se 
stabilise sur cette nouvelle valeur. Cela confirme encore une fois la détection du changement 
de la valeur du pH de la solution où le transistor est plongé. 
 Dans la figure 102 la même expérience est reproduite, mais en utilisant des solutions 




Figure 102. Exemple de détection de transition entre deux solutions tampons. 




V.5 Effet du changement du débit (mesure en dynamique) 
Après avoir choisi un point de polarisation dans la zone linéaire du transistor, le débit sera 
changé après 100 ou 150 secondes comme suit : 20 µl/min, 10 µl/min, 05 µl/min, 20 µl/min, 
10 µl/min, et enfin 05 µl/min. la figure 103 présente le résultat de cette expérience.  
 
 
Figure 103. Effet du changement de débit en continu sur le courant du drain. 
 
Cette figure montre l’évolution du courant du drain IDS au cours du temps pour un transistor 
immergé dans une solution à pH 11. D’après cette courbe, le comportement du courant du 
drain est identique pour les différents débits utilisés lors de cette expérience et il n’a pas été 
affecté par le changement du débit. Cela confirme les résultats obtenus dans la section (III). 
La figure suivante est un zoom fait sur le résultat de la figure précédente.  
 
 
Figure 104. Zoom sur la petite variation du courant de drain pour la mesure en continu précédente 
 




Une petite variation du courant de drain est constatée en faisant le zoom. Cette oscillation est 
due au système microfluidique mis en place pour injecter la solution dans les canaux 
microfluidiques intégrés sur les SGFETs. En effet, le piston de la seringue qui est en plastique 
ripe sur les parois de cette seringue ce qui envoie un flux variable sur le transistor à grille 
suspendue faisant ainsi varier son courant du drain.    
Cet effet plus ou moins important suivant les expériences a posé quelques problèmes lors de 
la caractérisation en dynamique de nos systèmes. 
   
Conclusion 
Après l’intégration des canaux microfluidiques sur les SGFETs, leur comportement vis-à-vis 
les différentes solutions à pH est similaire à celui des SGFETs seuls, avec une sensibilité aussi 
grande par rapport aux ISFETs. La stabilité de la mesure avec l’insertion d’une étape de 
rinçage a été étudiée, en testant son effet sur une seule solution à pH fixé, puis pour deux 
solutions de pH différents. L’efficacité du rinçage a été optimisée en choisissant la durée et le 
débit d’écoulement de la solution du rinçage (l’eau DI). L’optimisation du rinçage pourrait 
être largement améliorée en modifiant le design des canaux microfluidiques et en trouvant en 

















CHAPITRE V : 
Caractérisations des capteurs SGFETs 








L’utilisation des SGFETs réalisés jusqu’à présent à l’IETR se limitait à leur caractérisation en 
mode statique, par l’extraction des paramètres électriques à partir des caractéristiques de 
transfert et de sortie, comme la tension de seuil VT, la transconductance gm, la pente sous le 
seuil S, la mobilité µFE, ou par l’étude de la variation du courant à polarisation fixe en 
fonction du temps. Or, ces dispositifs, qui fonctionnent comme des transistors MOSFET 
classiques, peuvent très facilement être utilisés en régime variable, avec en particulier une 
polarisation de grille variable. Cette méthode, appliquée dans le cadre de la détection pH, peut 
amener de nouvelles perspectives en termes de développements de capteurs de pH. 
 
Une bonne compréhension du comportement des SGFETs en régime petits signaux est 
nécessaire pour une utilisation dans des circuits fonctionnant en fréquence. Pour cela, une 
étude de leur réponse fréquentielle a été réalisée sur des transistors seuls dans un premier 
temps, ensuite, sur des transistors avec les microcanaux en PDMS.  
La première partie de ce chapitre est dédiée à la méthode de caractérisation en fréquence des 
SGFETs,  comprenant une caractérisation statique pour définir les paramètres de polarisation 
du composant, et le modèle du circuit en régime petits signaux avec l’extraction des 
paramètres électriques permettant le calcul du gain statique et de la fréquence de coupure. 
La deuxième partie présente les résultats expérimentaux obtenus à partir de ces 








I. Caractérisation des transistors et étude de leur réponse en fréquence 
Un banc de test a été utilisé spécialement pour caractériser ces transistors en fréquence. Ce 
banc a été mis en place par E. Jacques [153] pendant sa thèse à l’IETR. Il comprend un circuit 
de polarisation fixant les valeurs de VGS et VDS, une alimentation pour les tensions en statique 
du circuit de polarisation, un oscilloscope pour visualiser les signaux alternatifs d’entrée et de 
sortie (Ve et Vs), ainsi qu’un générateur basse fréquence pour la tension d’entrée Ve, et enfin 














Figure 105. Banc de test pour la caractérisation en fréquence des SGFETs. 
 
I.1 Description de l’expérience 
Tout d’abord, il faut tracer les caractéristiques en statique du transistor (transfert et sortie), 
afin de fixer un point de polarisation pour son  fonctionnement en fréquence. Pour cela, il faut 
choisir un point qui permettra la plus grande excursion pour le signal alternatif en sortie du 
transistor. 
  
I.2 Circuit de polarisation du transistor 
 Pour polariser le transistor, un circuit a été conçu, avec un pont diviseur pour la tension de 
grille VGS, qui est constitué de trois résistances dont une variable afin de bien régler la tension 
VGS. La résistance de drain RD est aussi variable pour pouvoir fixer la valeur de la tension de 
drain VDS.  Le schéma suivant, figure 106, illustre ce circuit. 
Dans ce circuit, le transistor est associé à un circuit amplificateur classique simple en 
électronique ayant une polarisation constante. Les valeurs fixes pour les différents éléments 
de ce circuit sont rapportées sur le schéma ci-dessous. 
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Figure 106. Schéma du circuit de polarisation du SGFET. 
 
I.2.1 Caractéristiques du transistor en statique 
A partir du circuit de polarisation, nous pouvons écrire les équations d’entrée et de sortie du 
transistor qui permettront de tracer les droites de charge et d’entrée sur les caractéristiques. 
 
II.2.2 Polarisation de la grille 
L’équation d’entrée est décrite comme suit : 







 = VGS0                                                (35) 
R3 = 5.14 KΩ  pour une valeur de VGS0 = -6 V par exemple. 
La figure suivante présente une caractéristique de transfert avec la représentation du point de 
polarisation (IDS0 et VGS0). 
 
 
Figure 107. Extraction du point de polarisation de courbe de transfert du SGFET. 
C1 = C2 = 100 nF 
R1 = 47 KΩ 
R2 = 15 KΩ 
R3 & RD : variables 



























La tension de grille (VGS0) est choisie de telle sorte que le transistor fonctionne en régime 
passant et par conséquent, elle est supérieure à la tension de seuil VT. 
 
I.2.3 Droite de charge (de sortie) 
La tension de drain (VDS0) dépend du courant de drain et elle est ajustée par la résistance RD. 
 
 
Figure 108. Extraction du point de polarisation à partir des caractéristiques de sortie du SGFET. 
 
L’équation de sortie est décrite comme suit : 
                                             DSDDSDD IRVV ×+=                                                                 (36) 
Pour VDS = 0 V 





I =                                                                                  (37) 
Pour IDS = 0 µA  =>  VDS = VDD  
 
Ces deux points vont nous permettre de tracer cette droite sur les caractéristiques de sortie. 
 
I.2.4 Polarisation du drain 
De l’équation de la droite de charge on tire  







=                                                                      (38) 
I.3 Modèle petits signaux du montage (source commune) 
Le régime dynamique peut être schématisé comme l’illustre la figure 109, où RDS est la 
résistance dynamique drain-source souvent négligée de par sa grande valeur. 


























Ce schéma équivalent ne tient pas compte des capacités parasites entre la grille et la source 
CGS et entre la grille et le drain CGD. Les capacités, entre la source et le substrat et entre le 
drain et le substrat, ont également été négligées.  
La transconductance est donnée par les formules suivantes : 









==                                      (39) 











=−== )(            (40) 
Le gain en tension du montage est égal à : 






A ×−=×−== // , si  RDS >> RD                     (41)             
 
I.4 Réponse en fréquence (effet Miller) 
Il n’est pas possible de négliger les capacités grille-drain et grille-source, et le schéma 









Figure 110. Schéma du circuit aux petits signaux du SGFET avec l’effet Miller. 
 
Ve Vs VGS gm VGS 
RD RDS  Req 
Ve Vs VGS 
gm VGS 
CGD 
CGS RD RDS  Req 




La capacité CGD pourra être ramené à l’entrée en parallèle avec CGS via une capacité appelée 











Figure 111. Circuit équivalent petits signaux du SGFET avec la capacité Miller. 
 
A partir de ce schéma équivalent en petits signaux modifié, la relation permettant d’évaluer la 
fréquence de coupure est donnée par : 








                                                  (42) 
 
I.5 représentation fréquentielle du gain du transistor à effet de champ 
Le diagramme de Bode est une représentation comportementale pour un système dans le 
domaine fréquentiel.  
La figure 112 représente une réponse typique en fréquence d’un transistor à effet de champ 
FET classique monté en inverseur (source commune). 
 
 
Figure 112. Réponse fréquentielle du montage inverseur pour un FET classique [153]. 
 
Cette figure montre une bande passante avec deux fréquences de coupure basse et haute de 
valeurs de 87 Hz et 933 kHz respectivement. La deuxième bande de fréquence [4.5 Hz, 4.8 
MHz] représente la réponse du gain du FET quand la résistance de source RS n’est pas 
découplée. 
 
Ve Vs VGS 
gm VGS CMi CGS 
RD RDS 
 Req 




Une étude fréquentielle pour un transistor à effet de champ à couche mince à canal en silicium 
polycristallin poly-Si TFT a été faite par E. Jacques [153]. Cette étude comprend une 
caractérisation expérimentale en fréquence des transistors puis une simulation sous Pspice, 
comme le montre la figure suivante. 
 
Figure 113. Comparaison entre caractérisation électrique et simulation 
 d’un poly-Si TFT de dimension W/L = 40/20 [152] 
 
Pour la simulation, le modèle « petits signaux » prend en considération la capacité parasite 
CDS formée par les grains et les joints de grains dans le canal ainsi que les capacités de 
recouvrement CGS et CGD. La capacité CDS a été ajustée afin de faire correspondre les courbes 
simulée et expérimentale. 
Par ailleurs, la réponse présente une fréquence de coupure plus basse que celle des MOSFETs 
classiques, ce qui peut être dû à la qualité cristalline du matériau utilisé pour la fabrication du 
dispositif (le silicium polycristallin).   
Nous allons maintenant étudier le comportement des SGFETs en régime de petits signaux. 
 
I.6 Réponse du SGFET en fréquence  
Dans un premier temps le point de polarisation est déterminé à partir des caractéristiques de 
transfert et de sortie. Ensuite, le gain en tension AV sera calculé avec les valeurs de la 
transconductance gm et de la résistance dynamique du drain RDS extraites à partir de ces 
caractéristiques statiques pour le transistor. 
 




I.6.1 Calcul de la transconductance gm  
La méthode repose sur l’extraction de la transconductance à partir de la courbe de transfert du 
transistor du courant IDS en fonction de VGS, en prenant la pente entre deux points aux 
alentours de la valeur de VGS de polarisation VGS0 : 








=                                                             (43) 
La pente est égale à la transconductance gm comme le montre la figure suivante. 
 
 
Figure 114. Extraction de la transconductance à partir des caractéristiques de transfert du SGFET. 
 
I.6.2 Calcul de la résistance dynamique RDS 
La résistance dynamique du transistor est calculée à partir du réseau des caractéristiques de 
sortie pour une valeur de tension de grille VGS constante et une valeur de tension de drain 




Figure 115. Extraction de la résistance dynamique à partir des caractéristiques de sortie du transistor. 
 
gDS = 1 / RDS 




A partir du graphe présenté sur la figure 115, la résistance RDS peut être extraite comme suit : 









==   à VGS fixe.         (44) 
En pratique, même avec des valeurs de VDS très grandes (zone saturée), la résistance 
dynamique RDS ne peut être négligée. Et par conséquent il faudra en tenir compte dans la 
formule du gain et son calcul théorique. 
 
I.6.2 Calcul du gain en décibel 
Pour obtenir un gain très élevé et spécialement une résistance RDS de valeur très grande, le 
transistor doit être polarisé en régime de saturation (VDS grande et VGS>VTH). Cependant, en 
pratique, même en polarisant le transistor dans cette zone, la valeur obtenue de la résistance 
RDS pour les différentes ambiances ne peut plus être négligée.  
Le gain théorique sera donc calculé avec les valeurs extraites de gm et RDS à partir de la 
formule suivante : 
                                         gainc= 20 log [gm x (RD//RDS)]                                                      (45) 
Où RD est la résistance du drain.  
Cette valeur de gain sera ensuite comparée avec celle du gain expérimental. 
 
I.6.3 Etude en fréquence du SGFET 
La valeur de RD (boite à décades) a été réglée de telle sorte que VDS soit égale à la valeur de 
VDS0. Quant à la tension de grille VGS, elle est ajustée à la valeur de polarisation VGS0 grâce à 
la résistance variable R3.  
La tension d’entrée Ve est de type sinusoïdal ayant une amplitude crête à crête de 2 V. La 
tension de sortie Vs et la tension d’entrée sont visualisées à l’aide d’un oscilloscope. La 
tension d’alimentation VDD est assurée par un générateur de tension continue. Quant aux 
tensions de polarisation VDS et VGS, elles sont mesurées grâce à un multimètre électronique.  
Le protocole expérimental consiste à faire varier la fréquence du signal d’entrée  
(200Hz < Fe < 300kHz) et à relever l’amplitude crête à crête du signal de sortie. Le gain en 
décibel est alors calculé puis tracé en fonction de la fréquence sur toute la plage de mesure. 
Les manipulations ont été faites dans l’air puis dans l’eau, et enfin pour différentes valeurs de 
pH. 
 




II. Résultats expérimentaux 
II.1 Transistor SGFET seul sans les canaux microfluidiques  
Une série de mesures en fréquence a été faite sur des transistors sans les microcanaux en 
PDMS dans les différentes ambiances : l’air, l’eau DI, et solutions à pH. À partir des 
caractéristiques statiques, un point de polarisation est choisi de manière à avoir le gain le plus 
grand possible (forte valeur de gm). 
Les gains en décibel obtenus expérimentalement en fonction de la fréquence pour un 
transistor de dimensions W/L = 60/23 plongé dans ces différents milieux, sont représentés sur 
les figures 116, 117 et 118. Le point de polarisation est fixé pour une valeur de RD égale à  
20 kΩ, avec VGS0 = -6 V, VDS0 est comprise entre -7.4 V et – 8 V dans ces différents milieux, 




Figure 116. Réponse en fréquence pour le transistor de dimensions W/L = 60/23 dans l’air. 
 
Sur cette figure, Nous retrouvons la même forme classique de la réponse en fréquence dans 
l’air pour le transistor SGFET que celle du MOSFET, néanmoins la fréquence de coupure est 
aussi basse que celle retrouvée pour le cas des poly-Si TFT [153], par rapport à celle des 
MOSFETs. 
Ensuite, une comparaison dans le comportement fréquentiel du SGFET entre les deux 
ambiances air et eau est présentée dans la figure suivante. Nous avons choisi de faire ces tests 
à VGS constant. La valeur de la tension VDS sera ajustée à chaque fois pour obtenir des valeurs 
proches les unes des autres, dans la mesure du possible. Ce réglage peut être délicat car il est 
Gain max = - 2.5 dB 




fortement lié à la valeur du courant de drain. Une légère variation de la polarisation VDS ne 
modifie pas la réponse du capteur. 
 
Figure 117. Réponse en fréquence pour le transistor de dimensions W/L = 60/23 
 
Les gains sont calculés à partir des mesures de tensions pour les points de polarisation  
VGS = -6 V et une tension de grille  VDS = -7.4 V (dans l’air), et VDS = -7.9 V (dans l’eau). La 
figure 117 montre que les valeurs des gains sont très différentes. Ceci provient 
essentiellement de la transconductance, qui est, comme nous l’avons vu précédemment, plus 
élevée dans les milieux liquides. Par ailleurs, la forme de la caractéristique fréquentielle  en 
milieu liquide est différente, et montre une forme de résonance obtenue pour une fréquence 
particulière. 
Nous avons comparé les gains « théoriques » calculés à partir des valeurs de transconductance 
gm et de résistance RDS tirées respectivement des caractéristiques de transfert et de sortie avec 
les données issus des mesures expérimentales (des tensions). Le tableau 14 regroupe ces 
différents paramètres extraits ainsi que les gains théorique et expérimental pour chaque 
















Air 80 7 741 0.5 - 6 ~ - 3 
Eau 90 39 130 2.0   6 ~ 9 
 
Tableau 14. Comparaison des gains théoriques et expérimentaux dans deux ambiances différentes  
pour un SGFET de dimensions W/L = 60/23. 
 




D’après ce tableau, le gain théorique calculé à partir des valeurs de gm et de RDS est 
relativement en accord avec le maximum du gain relevé sur les courbes expérimentales. La 
différence entre les valeurs obtenues pour les deux milieux provient essentiellement de la 
variation de la transconductance. En effet, les transconductances sont très différentes pour ces 
deux ambiances, en particulier à cause du changement de la permittivité du milieu dans le 
gap. 
Les mesures ont ensuite été faites pour différentes valeurs du pH. Le résultat est montré à la 
figure 118. Cette figure montre que les gains mesurés dans les solutions à différents pH sont 
plus grands que celui relevé dans l’air. Par ailleurs, les courbes dépendent de la valeur du pH. 
Or, la transconductance est quasiment indépendante de la valeur du pH, puisque la détection 
classique d’une modification correspond seulement à un décalage de la courbe de transfert, 
soit à une variation de la tension de seuil du transistor. 
 
 
Figure 118. Réponse en fréquence pour le transistor de dimensions W/L = 60/23 
 
En solution, la transconductance est donc plus grande et engendre un gain plus élevé ainsi 
qu’une fréquence de coupure (Fc) plus basse. Cependant, dans ce cas, la courbe montre une 
résonance particulière avec une fréquence de résonance (Fr) spécifique à chaque pH de 
solution, qui peut être liée aux charges présentes dans le milieu liquide.  
Le tableau ci-dessous regroupe les gains « théoriques » calculés à partir de la formule (46) 
sans prendre en compte RDS, et les valeurs maximales des gains expérimentaux dans les 
différentes ambiances pour le transistor W/L = 60/23 (M). 














Air 80 7 0.6 - 5 ~ - 3 
Eau (pH 6) 90 39 3.5 10.9 ~ 9 
pH 8.7 80 41 3.3 10.3 ~ 5 
pH 10.8 70 40 2.8 8.9 ~ 2 
 
Tableau 15. Comparaison des gains théoriques et expérimentaux dans différentes ambiances  
pour un SGFET de dimensions W/L = 60/23. 
 
Lorsque le pH augmente, pour une tenson VGS constante, le courant de drain augmente. Le 
maintien à une tension VDS environ constante est effectué en diminuant la valeur de la 
résistance RD dans le montage. Le tableau ci-dessous montre que les valeurs des gains 
expérimentaux en fonction du pH suivent celles obtenues par calcul. Le gain diminue lorsque 
le pH augmente. 
D’autres mesures similaires ont été faites sur un autre transistor de dimensions W/L = 110/12 
(droite). Elles sont présentées sur la figure suivante. 
 
 
Figure 119. Réponse en fréquence pour le transistor de dimensions W/L = 110/12. 
 
Le même comportement est observé sur ces courbes, avec toujours des fréquences de 
coupures très basses, et un phénomène de résonance relevé en milieu liquide. Les fréquences 
de résonance et de coupure relevées sont plus élevées que dans le cas du SGFET de 
dimensions W/L=60/23. Cette différence peut s’expliquer par une longueur de canal plus 
courte et donc des capacités parasites CDS plus faibles. 
Le gain a tendance à diminuer lorsque le pH augmente, alors qu’à l’inverse, les fréquences de 
coupure et de résonance ont plutôt tendance à augmenter avec le pH. 




Cette résonance résulte de notre structure spécifique (la grille suspendue), qui comprend des 
capacités différentes (isolant et liquide), ce qui peut expliquer la forme particulière pour la 
courbe du gain en fonction de la fréquence. 
La figure 120 représente l’évolution de la valeur maximale du gain en fréquence avec la 
valeur du pH des solutions test, et cela pour les deux transistors à géométries différentes.  
 
Figure 120. Evolution du gain max avec la valeur du pH (à la résonance). 
 
Ces premiers tests montrent la possibilité d’utiliser cette méthode de mesure pour déterminer 
la valeur du pH d’une solution donnée. La variation du gain maximum en fonction de la 
valeur du pH est importante, ce qui nous encourage à développer cette piste. 
Les tableaux 16 et 17 regroupent les valeurs des fréquences de coupure et de résonance pour 
les deux géométries des SGFETs D (W/L = 110/12) et M (W/L = 60/23) plongés dans les 
différentes ambiances.   
ambiance Air Eau pH 8.7 pH 10.8 
Fc (KHz) 7 4 8 14 
Fr (KHz) - 0.7 3 4 
 
Tableau 16. Fréquences de coupure et de résonance dans différentes ambiances  
pour un SGFET de dimensions W/L = 60/23. 
 
W/L = 110/12 Eau pH 8.7 pH 10.8 
Fc (KHz) 18 22 50 
Fr (KHz) 4 10 20 
 
Tableau 17. Fréquences de coupure et de résonance dans différentes ambiances  
pour un SGFET de dimensions W/L = 110/12. 
Dans la section suivante nous allons caractériser en fréquence un transistor SGFET de la 
même façon mais cette fois-ci avec les microcanaux en PDMS, afin de voir l’influence du 
procédé de collage sur son comportement fréquentiel. 




L’évolution de la fréquence de résonance en fonction du pH pour le transistor de milieu  
(W/L = 60/23) est représentée dans la figure suivante.  
 
Figure 121. Evolution de la fréquence de résonance max en fonction de  la valeur du pH. 
Une méthode de caractérisation simple peut également consister à travailler à une fréquence 
fixe, bien choisie compte tenu de la gamme de pH à explorer, et de mesurer le gain du 
montage en fonction du pH. 
 
II.2 Transistor SGFET avec les canaux microfluidiques 
Le gain en fonction de la fréquence d’un transistor de dimensions W/L = 110/12 avec des 
canaux microfluidiques, plongé dans différents milieux est représenté dans la figure 122. 
La tension d’alimentation est toujours fixée VDD = -20V, le point de polarisation est fixé à 
partir les caractéristiques de transfert et de sortie du transistor avec la valeur de la résistance 
du drain RD = 53 KOhm, pour une tension de grille VGS0 = -6V, et de drain VDS0 = -5V. 
 
 
Figure 122. Réponse en fréquence pour le transistor  
de dimensions W/L = 110/12 avec des canaux intégrés. 




Cette figure présente une courbe de gain dans l’air qui a la forme classique mais la fréquence 
de coupure reste toujours très basse (16 kHz), en revanche le gain est beaucoup plus grand 
dans la solution à pH (10,67) par rapport à celui relevé dans l’air. De plus, le même 
comportement particulier de résonance peut être constaté sur les SGFETs sans les 
microcanaux en PDMS.  
Le gain « théorique », calculé à partir des valeurs de transconductance gm et de la résistance 
de drain RDS extraites des caractéristiques de transfert et de sortie du transistor de dimensions 
W/L = 110/12 pour le point de polarisation VGS0 = -6V, et VDS0 = -5V, et le gain expérimental 
















Air 53 32.6 69 0.76 -2.4 ~ -4 
pH 10.67 69 95 49 2.72 8.7 ~ 8 
 
Tableau 18.  Comparaison des gains théoriques et expérimentaux dans deux ambiances différentes 
pour un SGFET de dimensions W/L = 110/12 
 
Le comportement en fréquence du transistor SGFET avec les microcanaux en PDMS est 
identique à celui du transistor seul. Donc, le procédé d’intégration des canaux microfluidiques 
sur les transistors à grille suspendue n’affecte pas leur comportement en fréquence, et cela peu 
importe l’ambiance dans laquelle le transistor est plongé. La encore, les valeurs de gain 
correspondent à peu près. 
Nous développons actuellement un modèle afin d’expliquer le comportement de type 
résonance, observé dès que le capteur est plongé en milieu liquide, et qui dépend de la valeur 
du pH mais les résultats ne sont pas pour l’instant finalisés. 
 
Conclusion et perspectives 
L’objectif de ce chapitre était de caractériser en fréquence les transistors à effet de champ à 
grille suspendue. Ces caractéristiques ont été faites dans l’air, dans l’eau, et pour des solutions 
avec des différentes valeurs de pH, ainsi qu’avec des géométries différentes (W/L) des 
capteurs. La réponse de ces capteurs dans l’air est identique à celle des transistors MOS 
classiques mais avec une fréquence de coupure plus basse. Par contre, la forme des 
caractéristiques en fonction du pH présente une résonance à une fréquence spécifique qui 
dépend fortement de la valeur du pH, comme la valeur du gain. 




De plus, la transconductance et le gain dépendent de tous les paramètres du SGFET (hauteur 
de grille, la géométrie,…). Donc, la sensibilité de la mesure du pH peut être optimisée en 
étudiant l’influence de chaque paramètre comme la transconductance gm, la résistance 
dynamique RDS, et les paramètres géométriques des capteurs (hauteurs du gap, dimensions 
W/L etc.). 
 Cela offre plusieurs possibilités pour la caractérisation : la courbe en fréquence ou une 
fréquence fixe choisie afin d’obtenir une grande sensibilité dans la plage de pH étudiée. Par 
ailleurs, cette nouvelle méthode permet d’augmenter la sensibilité du capteur mais aussi la 
fiabilité et la reproductibilité et elle ne nécessite aucune calibration ni la mesure d’une 
référence (mesure directe du gain). 
Cette nouvelle méthode de caractérisation ouvre des perspectives intéressantes dans le 
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Conclusion et perspectives 
 
Les travaux de recherche présentés dans ce manuscrit ont été menés dans le cadre d’une thèse 
ayant pour objectif l’intégration d’un système de canaux microfluidiques en PDMS, fabriqués 
au laboratoire SATIE, sur les capteurs de pH de type SGFET développés à l’IETR, et faire 
ainsi cohabiter les deux technologies de microfluidique et de microfabrication. 
Dans une première étape, les transistors à effet de champ à grille suspendue SGFET ont été 
fabriqués en suivant le procédé standard décrit dans le deuxième chapitre. Comme ces 
transistors sont utilisés dans les milieux aqueux, une bonne isolation électrique a été assurée 
en utilisant une couche finale de passivation en nitrure de silicium, qui s’est révélée  plus 
résistante que celle en oxyde de silicium précédemment utilisée. Ensuite, les caractérisations 
électriques des transistors ont montré leur dépendance en fonction du pH des solutions, ce qui 
a ainsi permis de valider leur utilisation comme capteurs du pH de haute sensibilité. De plus, 
ces structures suspendues ont montré un bon maintien mécanique du pont de grille, et cela 
après plusieurs immersions dans les milieux aqueux. Les SGFETs fabriqués au cours de cette 
thèse possèdent des hauteurs de pont-grille (gap) différentes les uns aux autres, ce qui a 
permis de voir l’impact de cette hauteur sur leur sensibilité au pH des solutions. Dans tous les 
cas, cette sensibilité reste nettement supérieure à celle obtenue avec des technologies de type 
ISFET. Par contre, pour ce qui est de la linéarité, ces capteurs ont montré deux zones avec des 
sensibilités différentes. Ces résultats comparés à ceux obtenus par simulation, ont montré un 
comportement identique : une gamme de pH à forte sensibilité pour des valeurs de pH 
éloignées de 7, et une zone à plus faible sensibilité pour des valeurs proches de 7. Cela peut 
être expliqué par le fait que pour les solutions à pH proche de 7, contiennent moins de charges 
positives et négatives par rapport à celles à pH éloigné de 7, qui ont moins d’influence dans 
ces structures suspendues (SGFET). Enfin, la stabilité de la mesure pour une seule solution 
avec une valeur de pH fixe a été étudiée. Pour améliorer cette stabilité, la solution proposée 
était d’optimiser le rinçage à l’eau DI après chaque mesure et de trouver un système 
permettant de limiter ou d’éliminer l’évaporation des liquides sous test. Cela a donc nécessité 
l’intégration de canaux microfluidiques, qui assureront un écoulement en continu des 
différentes solutions à pH. 
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La deuxième étape a été consacrée à la réalisation et l’intégration du système microfluidique 
sur les capteurs du pH de type SGFET permettant de former le système global (capteurs + 
microcanaux). Ce système intégre des microcanaux réalisés en polymère PDMS ayant une 
largeur de 500 µm suffisante pour faciliter l’alignement des SGFET dans ces canaux lors de 
leur intégration. Le système global a été caractérisé électriquement de la même façon que 
pour les capteurs seuls mais cette fois-ci en utilisant des solutions à pH injectées directement 
dans les microcanaux à l’aide d’un pousse-seringue. Le comportement électrique vis-à-vis les 
différentes solutions est similaire à celui des SGFETs seuls avec une sensibilité aussi 
nettement supérieure à celle des ISFETs. Ensuite, la stabilité de la mesure avec l’insertion 
d’une étape de rinçage a été étudiée, pour une seule solution à pH fixe dans un premier temps, 
puis en utilisant deux solutions à pH différents dans un second temps. Cette stabilité a été 
améliorée en optimisant l’efficacité du rinçage par le choix de la durée et du débit 
d’écoulement de la solution du rinçage (l’eau DI). Cette optimisation pourrait être améliorée 
en modifiant le design et en diminuant la longueur des canaux microfluidiques.  
Une dernière étape a été dédiée à la caractérisation dans le domaine fréquentiel des transistors 
SGFETs. Dans un premier temps, cette caractérisation a été faite sur des transistors seuls dans 
l’air ou immergés dans une solution à pH constant. Ensuite, des SGFETs avec des 
microcanaux en PDMS ont été testés. Les transistors utilisés avaient des géométries 
différentes (W/L) ainsi que des hauteurs différentes pour la grille suspendue. Dans l’air, la 
réponse de ces capteurs est identique à celle des transistors MOS, mais leur fréquence de 
coupure est beaucoup plus basse. En revanche, dans les milieux liquides, la forme des 
caractéristiques présente une résonance à une fréquence spécifique qui dépend de la valeur du 
pH de la solution. De plus, le gain et la transconductance dépendent fortement des différents 
paramètres des SGFETs, à savoir la hauteur du pont-grille, les dimensions W/L, la résistance 
dynamique du drain RDS, etc. Donc, la sensibilité au pH des SGFETs pourrait être optimisée 
en étudiant l’influence de chacun de ces paramètres.  Cette nouvelle méthode de 
caractérisation pourra éventuellement permettre d’augmenter la sensibilité du capteur, en 
caractérisant à une fréquence fixe choisie de sorte à avoir la plus grande valeur du gain et 
obtenir ainsi une grande sensibilité dans la plage du pH étudiée. Par ailleurs, cette nouvelle 
méthode, permettrait d’augmenter la fiabilité et la reproductibilité des capteurs, et elle ne 
nécessite aucune calibration ni de mesure d’une référence puisqu’elle se fait par la mesure 
directe du gain. 
Conclusion et perspectives 
139 
 
Après la validation du système complet, cela ouvre de grandes portes vers la réalisation des 
biopuces et des laboratoires sur puces à base de ces SGFET intégrés avec un système 
microfluidique, pour les analyses chimiques et biologiques comme l’hybridation d’ADN ou 
dans la détection des protéines nécessaires pour un diagnostic, etc. Pour cela, nous pourrions 
envisager la mise en réseau des capteurs SGFETs sous forme de matrice, et leur intégration 
avec un système microfluidique de multi-chambres où chaque chambre abritera un capteur 
pour une détection spécifique, et des microcanaux assurant le transport des différentes 
solutions et espèces à analyser. 
Une autre méthode a été proposée pour la réalisation de canaux microfluidiques basée sur le 
micro-usinage de surface, elle consiste à intégrer directement les microcanaux dans le substrat 
sans avoir recours à un collage. Une thèse traitant ce sujet a déjà démarré au sein du 
laboratoire IETR. L’avantage de ces structures sera l’intégration du canal microfluidique au 
sein même du capteur, ce qui devrait permettre de faciliter et d’optimiser son utilisation, en 
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TITRE: Réalisation de micro-chambres d’analyse chimique : 
microcapteurs de pH et microfluidiques associés 
 
Résumé : ce travail porte sur la réalisation d’un système d’analyse chimique constitué d’un 
réseau de micro-chambres abritant des microcapteurs de pH de type transistors à effet de 
champ à grille suspendue très sensibles aux charges contenues dans l’espace sous le pont-
grille. Les transistors à grille suspendue ont été fabriqués en utilisant les procédés de la 
microtechnologie de surface. Une couche d’isolation finale a été choisie afin de permettre 
l’utilisation de ces transistors en solution comme capteurs de pH.   L’intégration des canaux 
microfluidiques réalisés en Polydiméthylsiloxane (PDMS) sur les transistors à grille 
suspendue ont permis d’effectuer une série de mesures de pH, soit en statique, soit en flux 
continu et de travailler sur les conditions optimales de rinçage des capteurs. L’effet de la 
hauteur de gap sous le pont de grille sur la sensibilité au pH est présenté. Par ailleurs, de 
premières mesures dans le domaine fréquentiel ont pu être faites sur des transistors sans et 
avec les microcanaux en PDMS. Ceci nous a permis d’observer un comportement fréquentiel 
particulier et dépendant de l’ambiance autour des transistors, et en particulier du pH, ce qui 
permet de développer une nouvelle méthode de mesure du pH.   
 
Mots clés : microcapteurs, Polydiméthylsiloxane, microfluidique, pH, microtechnologie, 
Transistors à effet de champ. 
 
TITLE:   Fabrication of micro-chambers for chemical analysis: pH 
microsensors and microfluidic associated 
 
Abstract: this work presents the achievement of a chemical analysis system consisting of an 
array of micro-chambers containing pH microsensors based-on suspended gate field effect 
transistors particularly sensitive to charges contained in the space under the gate-bridge. The 
suspended-gate transistors were fabricated using surface microtechnology processes. A final 
insulating layer was chosen to allow the use of these transistors in solution as pH sensors. The 
integration of microfluidic channels made of Polydiméthylsiloxane (PDMS) on the 
suspended-gate transistors, have allowed performing a set of pH measurements in both static 
or continuous flow, and working on the optimal conditions for sensors rinsing. The effect of 
the gap (area under the suspended bridge) height on pH sensitivity is also presented. Then, 
first measurements in small signal regime have been made on transistors with and without the 
(PDMS) microchannels. These have allowed us to observe their frequency particular behavior 
depending on the sensor environment and especially its pH, and to develop a new method for 
pH measuring. 
 
Key words: microsensors, Polydiméthylsiloxane, Microfluidics, pH, Microtechnology, Field-
effect transistors. 
 
